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Es existiert eine Vielzahl von Sportarten in denen azyklische Beinstreckbewegungen eine 
wesentliche Teilleistung darstellt und die Erschließung individueller Reserven maßgeblich 
zum Erreichen von Siegleistungen bzw. zur Sicherung guter Platzierungen beitragen. In 
Forschungsprojekten des Instituts für Angewandte Trainingswissenschaft (IAT) Leipzig 
liegt in diesem Zusammenhang der Fokus auf den Sportarten Schwimmen und Skisprin-
gen. 
Für die Erzeugung hoher Absprunggeschwindigkeiten sind die Gelenkleistungen der unte-
ren Extremitäten relevant, die mit klassischen biomechanischen Methoden bestimmt wer-
den können. Die für die Generierung von Gelenkleistungen ursächlichen inneren An-
triebsmechanismen lassen sich jedoch mit diesen Methoden nicht vollständig aufklären. 
Simulationen mit biomechanischen Muskel-Skelett-Modellen ermöglichen es, diese Me-
chanismen zu erforschen und Faktoren der sportlichen Leistung, wie deren Limitierung 
durch die Leistung einzelner Muskelgruppen, zu bestimmen und im Trainingszyklus zu be-
obachten (Hochmuth, 1987; Sust, 1987; Wank, 1996). Mit der Möglichkeit, mit Muskel-
Skelett-Modellen Belastungsintensitäten zu quantifizieren, können Empfehlungen für das 
gezielte Krafttraining der Muskelgruppen abgeleitet werden (Cronin & Sleivert, 2005). 
 
Im Sportschwimmen stellen der Startsprung und die Wenden azyklische Teilleistungen in-
nerhalb des Rennens dar. Vor dem Hintergrund der hohen Leistungsdichte in der Welt-
spitze gewinnen diese Phasen für die gesamte Wettkampfleistung an Bedeutung. Das Ziel 
des Absprungs besteht darin, sich in kurzer Zeit auf eine hohe horizontale Geschwindig-
keit zu beschleunigen, die deutlich über der Schwimmgeschwindigkeit liegt, und gleichzei-
tig die Voraussetzungen für ein widerstandsarmes Eintauchen zu sichern. Die erreichte 
horizontale Absprunggeschwindigkeit repräsentiert die Antriebsleistung auf dem Startblock 
und wirkt sich nachhaltig auf den Geschwindigkeitsverlauf des Rennens aus (Küchler & 
Graumnitz, 2006). So bewirkt eine um 10 % erhöhte Absprunggeschwindigkeit fast 0,5 s 
Zeitgewinn gemessen an der 15-m-Marke. Neben der Maximierung der Antriebsleistung ist 
die Erzeugung eines optimalen Drehimpulses für ein widerstandsarmes Eintauchen anzu-
streben. Für Fragestellungen des Sportschwimmens können Simulationen unter Einbezie-
hung der muskulären Antriebsleistung dazu beitragen, optimale Lösungen für Starttechni-
ken zu finden. 
 
Die Sprungweite wird im Skispringen aus biomechanischer Sicht von drei Faktoren be-
stimmt: der Anfahrtsgeschwindigkeit, der vertikalen Absprunggeschwindigkeit und der ae-
rodynamischen Flugqualität (Hochmuth, 1959; Hochmuth, 1964; Mahnke, 1983; Müller, 
2010). Diese Faktoren stellen Teilleistungen der Wettkampfleistung dar. 
Mit dem Absprung, der sich während der kurzen Zeitspanne von 0,25-0,30 s vollzieht, 
werden die Anfangsbedingungen für die Flugphase festgelegt. Die Absprunggeschwindig-
keit hat ähnlich wie im Schwimmen maßgebende Bedeutung für die Sprungweite. Ziel ist 
es, hohe vertikale Absprunggeschwindigkeiten zu erreichen, um die Flugbahn anzuheben. 
In der Weltspitze werden im Mittel vertikale Absprunggeschwindigkeiten von 2,6-2,7 m/s 
Motivation 4 
erreicht, was angesichts des kurzen Beschleunigungswegs von hohen Schnellkraftleistun-
gen zeugt. Spitzenwerte liegen über 3,0 m/s, werden jedoch mit einem großen Oberkör-
pereinsatz (größerer Beschleunigungsweg) erzielt, der sich aerodynamisch negativ auf die 
anschließende Flugphase auswirken kann. Eine Steigerung der vertikalen Absprungge-
schwindigkeit von 0,1 m/s führt theoretisch zu einem Weitengewinn von ca. 1,5 m. Dem 
Erzielen einer hohen vertikalen Absprunggeschwindigkeit steht die Forderung entgegen, 
möglichst wenig horizontale Geschwindigkeit durch einen erhöhten Luftwiderstand zu ver-
lieren und schnell eine aerodynamisch zweckmäßige Flughaltung einzunehmen. Der mit 
dem Absprung erteilte Drehimpuls hat dabei eine große Bedeutung für die Gestaltung des 
Übergangs in die Flughaltung und damit auf die Sprungweite (Mahnke, 1983; 
Schwameder & Müller, 1995). Bei der individuellen Optimierung von Absprungbewegun-
gen im Skispringen durch Simulationen ist daher die Frage nach optimalen individuellen 
Ausgangshaltungen bzw. der Koordination von Teilkörperbewegungen zur zweckmäßigen 
Beeinflussung der vertikalen Absprunggeschwindigkeit und des Drehimpulses zu beant-
worten. Im Umkehrschluss können erforderliche muskuläre Voraussetzungen für die 
Schnellkraftleistung von Optimallösungen benannt werden. 
 
In früheren Forschungsarbeiten wurden Simulationsmodelle entwickelt, die es gestatten, 
Kräfte und Aktivierungsmuster der Muskulatur bei Beinstreckbewegungen zu berechnen 
(Hatze, 1976; Pandy, Zajac, Sim & Levine, 1990; van Soest & Bobbert, 1993) oder Aus-
wirkungen veränderter Modellparameter auf die Zielgrößen der Bewegung zu studieren 
(Bobbert & van Soest, 1994; Bobbert, 2001; Thaller & Tilp, 2003). Zielstellung der vorlie-
genden Arbeit ist es, ein Instrumentarium zu entwickeln, mit dem Muskelparameter der 
kniestreckenden Muskulatur individuell bestimmt werden können (Sust, 1987). Die Mus-
kelparameter, die für den Fall einer maximal willentlich ausgeführten Streckung der Bein-
kette Gültigkeit besitzen, sollen die Beurteilung individueller Leistungsvoraussetzungen 
und deren Veränderungen im Trainingsprozess ermöglichen. Weiterhin wird die individuel-
le Optimierung von Bewegungsabläufen angestrebt. In einem zweiten Schritt ist daher zu 
prüfen, ob die unter konzentrischen und isokinetischen Arbeitsbedingungen an einer Bein-
presse erhobenen Parameter zur Simulation konzentrischer Absprungbewegungen mit ei-
nem Muskel-Skelett-Modell geeignet sind. 
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2 Theoretische Ausgangsposition 
2.1 Zum Energietransfer bei schnellkräftigen Bewegungen 
Nach dem Newtonschen Aktionsprinzip ist die zeitliche Änderung der Geschwindigkeit   
(entspricht der Beschleunigung  ) eines mit der Masse   behafteten Körpers proportional 
zur einwirkenden Kraft   (     ). Dabei erfolgt die Geschwindigkeitsänderung in Rich-
tung der wirkenden resultierenden Kraft, die Masse  stellt den Proportionalitätsfaktor dar. 
Die Änderung der Geschwindigkeit eines Körpers wiederum bedeutet die Änderung der ki-
netischen Energie      des Körpers. 
 
      
   
 
 (1)   
Betrachtet man den menschlichen Bewegungsapparat, so können Muskelkräfte zur Be-
schleunigung der Segmente bzw. Körper (z. B. Wurfgerät) führen. Die Größe der Be-
schleunigung ist dabei auch von der Kraftwirkungsrichtung abhängig, da die Muskelkräfte 
im Gravitationsfeld der Erde gegebenenfalls von Gewichtskräften kompensiert werden. In 
den Muskeln kommt es zur Umwandlung von biochemischer Energie in biomechanische 
Energie (    ), wobei die Muskelkräfte Arbeit am Kontraktionsweg verrichten. Die Muskeln 
speisen somit Energie in das System ein und leisten Beschleunigungsarbeit. Diese Be-
schleunigungsarbeit der Muskeln ist die Ursache sportlicher Bewegungen. Für die Summe 
aller Muskelkräfte  , die am idealisierten Körpermassepunkt mit der Masse   der Ge-
schwindigkeit   angreifen und am Weg   Arbeit verrichten, kann für ein Zeitintervall fol-
gende Energiebilanz formuliert werden (Hochmuth, 1987): 
 





   
    
   (2) 
Treten Krafteinsätze auf, die im Zuge des Beschleunigungswegs in sehr kurzer Zeit mobi-
lisiert werden müssen, spricht man von Schnellkraft (Schnabel, Harre & Krug, 2011). Mit 
der Bewegungsaufgabe die Endgeschwindigkeit zu maximieren, wie man sie in vielen 
azyklischen sportlichen Bewegungen, z. B. bei Absprüngen im Schwimmen vorfindet, tritt 
im Zusammenhang mit dem durch die Gliederkette begrenzten Beschleunigungsweg eine 
weitere Forderung auf: den Energieeintrag in das System bzw. die Änderungsrate der ki-
netischen Energie des Systems zu maximieren. Unter diesen Rahmenbedingungen kann 
nun die mechanische Leistung   als Beschreibungsgröße für den Energieumsatz bei 
schnellkräftigen Bewegungen herangezogen werden. 
 
      
        
  
     (3) 
bzw. 
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Die Kraftäußerungen der inneren Energieumwandlungsprozesse sind an den Gelenken 
und Schnittstellen der Gliederkette mit der Umgebung berechenbar bzw. messbar. Zu-
sammen mit kinematischen Größen gelingt somit die Bestimmung der mechanischen Leis-
tungsabgabe. Aus Gleichung 4 ist ersichtlich, dass die Muskelkraft, neben der Bewe-
gungsgeschwindigkeit als wesentlicher Faktor der mechanischen Leistung erscheint. Die 
Muskelkraft, Bindeglied zwischen Biologie und Mechanik, ist als beschreibende Größe für 
den Energieumsatz unverzichtbar.  
In der Trainingswissenschaft hat sich sowohl der Umgang mit der Muskelkraft als auch mit 
der Muskelleistung etabliert. So wurden in der Vergangenheit Verfahren zur Kraftdiagnose 
entwickelt, um Informationen über die Kraft- bzw. Schnellkraftvoraussetzungen von Sport-
lern zu gewinnen und Teilleistungen einzelner skelettmotorischer Antriebe quantifizieren 
zu können. Ziel der Kraftdiagnose ist die Aufhellung der Leistungsstruktur der komplexen 
Funktionssysteme um wirksame Trainingsübungen zu finden und deren Effekte nachzu-
weisen. Im Folgenden wird ein Überblick zu Aspekten der Kraft- und Leistungsdiagnose 
diagnose der Literatur gegeben. 
Bei Beschleunigungsleistungen mit Maximierung der Endgeschwindigkeit aus einer Ruhe-
lage – z. B. der Körpermasse bei einem Strecksprung – erfährt ein Muskel im Verlauf der 
Bewegung unterschiedliche Arbeitsbedingungen. Da er zu Beginn große Widerstands-
kräfte überwinden muss, gilt die Maximalkraftfähigkeit als grundlegende Kraftkomponente. 
Kriegel (1986) untersuchte anhand eines Trainingsexperiments die Wirkungen des Maxi-
malkrafttrainings auf die Wettkampfbewegung und auf nachgeschaltete schnellkraftorien-
tierte Trainingsabschnitte. Die stets eintretende positive jedoch mitunter nicht optimale 
Wirkung eines maximalkraftbetonten Trainings auf die Zielbewegung konnte nachgewie-
sen werden. 
Wie oben beschrieben, ist bei schnellkräftigen Bewegungen mit begrenztem Beschleuni-
gungsweg die Leistungsabgabe des Muskels für die Endgeschwindigkeit entscheidend. Es 
ist davon auszugehen, dass eine maximale Muskelleistung existiert, die den individuellen 
und aktuellen Leistungszustand kennzeichnet. Knauf, Hochmuth und Prause (1982) unter-
suchten die Wirkung von Training mit Lasten über und unter dem Wettkampfgewicht und 
zeigten für die Beinkette, dass die Leistungsabgabe individuell begrenzt ist und sogar für 
unterschiedliche Lasten annähernd konstant zu sein scheint. Dies wurde von Hochmuth 
(1987) auch für die oberen Extremitäten bestätigt. Die individuelle Muskelleistungs-
schwelle, die für einzelne Antriebe, aber auch Gruppen von Antrieben (Beinkette) durch 
Variation der zu überwindenden Last bestimmbar ist, scheint „…wichtigste Messgröße zur 
Bestimmung der Kraftfähigkeit und zur Bemessung der Belastungsintensität bei Methoden 
des Krafttrainings zu sein…“ (Martin, Carl & Lehnertz, 1991, S. 119). 
Die Steuerung der Bewegungsgeschwindigkeit durch die Variation der bewegten Last zum 
Erreichen gewünschter Trainingseffekte bzw. zur Diagnose der Kraft ist eine viel prakti-
zierte und erforschte Methode (Bührle, Schmidtbleicher & Ressel, 1983; Kriegel, 1986; 
Cronin & Sleivert, 2005; Cormie, McGuigan & Newton, 2011) die jedoch die von Gordon, 
Huxley und Julian (1966) beschriebene Längenabhängigkeit der Muskelkraft nicht ohne 
Weiteres offenbart bzw. einbezieht. Mit der Verwendung isokinetischer Testgeräte ist die 
Bewegungsgeschwindigkeit bei der Kraftdiagnose keine unkontrollierbare Variable mehr, 
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wie es bei der maximal willentlichen Beschleunigung freier Lasten der Fall ist. Die Ge-
schwindigkeit kann von einem Steuerrechner vorgegeben und somit systematisch variiert 
werden. Damit ergeben sich vor allem Verbesserungen bei der Rehabilitation von Patien-
ten, aber auch für das spezielle Krafttraining von Spitzensportlern (Baltzopoulos & Brodie, 
1989) und deren Kraftdiagnose. Mit isokinetischen Tests ist es möglich sogenannte „Hu-
man-Strength-Curves“ zu generieren (Kuhlig, Andrews & Hay, 1984). Aus diesen Kurven 
können für eine nun festgelegte äußere Bewegungsgeschwindigkeit optimale Gelenkwin-
kelstellungen abgelesen werden. Damit gelingt neben der individuellen Charakterisierung 
der Kraft-Geschwindigkeit-Relation und der Bestimmung der Muskelleistungsschwelle 
auch die Differenzierung zwischen Effekten der Kraft-Geschwindigkeit-Längen-Relation für 
eine Muskelgruppe in dynamischen Tests.  
Diese Betrachtungsebene der Gelenkmomente, die mit eingelenkigen Tests aber auch in-
nerhalb eines limitierten Geschwindigkeitsbereichs mit mehrgelenkigen Tests (z. B. Bein-
presse) bestimmt werden können (Horst, 2012), dürfte gewiss für die Kraftdiagnose vieler 
Anwendungsfälle ausreichend sein. Weitergehende Rückschlüsse auf das muskuläre An-
triebsverhalten innerhalb der Gliederkette lassen jedoch nur individuelle Muskel-Skelett-
Modelle zu, mit denen sich Muskelkräfte berechnen und die Struktur von Krafttrainings-
übungen oder Wettkampfbewegungen weiter aufhellen lassen (Prause, 1990). Zum Bei-
spiel durch: 
 Bestimmung der genauen Lage des Muskelleistungsmaximums im Kraft-Längen- oder 
Kraft-Geschwindigkeits-Verlauf der Bewegung, 
 Bestimmung der optimalen Trainingslast zum Erreichen gewünschter Belastungsin-
tensitäten, 
 Bestimmung des optimalen Beschleunigungswegs zum Erreichen einer Endgeschwin-
digkeit (Hochmuth, 1967: Prinzip des optimalen Beschleunigungsweges), 
 individuelle Technikoptimierung (Hochmuth, 1967: Prinzip der Koordination von Teil-
impulsen). 
2.2 Muskelmodellierung 
Muskeln können als Motoren des Bewegungsapparats bezeichnet werden. Durch kom-
plexe biochemische Energieumwandlungsprozesse auf muskelzellulärer Ebene leisten 
Muskeln mechanische Arbeit. Das Verhalten des Muskels exakt vorherzusagen stellt nach 
wie vor eine große Herausforderung dar, da es von einer Vielzahl unbeständiger Einfluss-
größen abhängt. So kann der Betrag an mechanischer Energie, der von einer Muskelzelle 
bereitgestellt werden kann, abhängen vom Muskelfasertyp, der Muskelfiederung, der Ar-
beitsweise, der Temperatur, der Aktivierung, der Versorgung der Muskelzellen, dem räum-
lichen Spannungszustand, der unmittelbaren Belastungsvorgeschichte und dem Ermü-
dungszustand. Die Beschreibung der Abhängigkeit von der momentanen Kontraktionsge-
schwindigkeit und Länge des Muskels ist aufgrund des einfachen Zugangs zu diesen Vari-
ablen vergleichsweise weniger aufwendig, jedoch elementar. Von Forschern verschiede-
ner Wissenschaftsdisziplinen wurden dazu zahlreiche Experimente durchgeführt und Mo-
delle entwickelt, um das Kontraktionsverhalten von Muskeln unter Berücksichtigung dieser 
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Größen zu beschreiben. Im Folgenden soll eine Auswahl grundlegender Arbeiten im Sinne 
der biomechanischen Modellierung dargestellt werden. 
 
Kraft-Geschwindigkeit-Relation  
Im Forschungsfeld der Muskelmodellierung fest etabliert und Bestandteil vieler Muskelmo-
delle ist die von Hill (1938) entwickelte Beziehung zwischen der bewegten Last   und der 
Kontraktionsgeschwindigkeit   eines Muskels: 
 
                        (5) 
 
Hill entwickelte diese Beziehung aus einer Energiebilanzgleichung durch Messung von 
Temperaturänderungen und Verschiebungen unter konstanter Last an einem gereizten 
Froschmuskel. Die Kraftentwicklung eines isolierten Muskels wird demnach determiniert 
durch die Konstanten  ,   und      und ist abhängig von der Kontraktionsgeschwindigkeit. 
Nach Einführen einer neuen Konstante   (Gleichung 6) und Umstellen der Gleichung 1 
nach der Kraft ergibt sich die bekannte Form der Hill´schen Gleichung (Gleichung 7) mit 
drei Konstanten  ,   und   nach Sust (1987): 
 
               (6) 
 
    
 
    
    (7) 
 
Mit dieser Form öffnen sich für die Anwendung der Gleichung als Kraftgesetz in 
Newtonschen Bewegungsgleichungen und damit für biomechanische Simulationen, in de-
nen Körpermassen mit Muskelkräften beschleunigt werden, viele Möglichkeiten. Mittels 
experimenteller Daten aus nur wenigen Testbewegungen sind die Konstanten, unter Vor-
aussetzung maximaler Aktivierung, für einen Muskel bestimmbar. 
Die klassische Hill´sche Gleichung wurde in der Vergangenheit mit weiteren funktionellen 
Abhängigkeiten kombiniert. So zeigte z. B. Wilkie (1949) an isotonischen Kontraktionen, 
dass die Verwendung eines serienelastischen Elements bessere Anpassungen liefern 
kann. In weiteren Arbeiten wurden mit Feder-Dämpfer-Elementen die viskoelastischen Ei-
genschaften des Muskel-Sehnen-Komplexes modelliert, die zusammen mit der kontrakti-
len Einheit das „Hill-Type“-Modell bildeten, das in vielen Muskel-Skelett-Modellen Anwen-
dung fand (Abb. 1).  
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Abb. 1. Hill-Type-Modell nach Pandy, Zajac, Sim und Levine (1990) aus kontraktilem (CE), serienelasti-
schem Element der Muskelzelle (SE) und elastischem Element für die Sehne (T) und parallelelasti-
schem (PE) Element mit Berücksichtigung des Fiederungswinkels   
So präzise die Vorstellungen über diese mechanischen Zusammenhänge ausgebildet 
sind, so schwierig gestaltet sich die Beschaffung von Parametern zur Beschreibung dieser 
viskoelastischen Strukturen. Daher wird dieser Ansatz eines Hill-Type-Modells nicht ver-
folgt und für die Beschreibung der Kraftentwicklung nur das kontraktile Element mit der 
Hill´schen Funktion für die Kraft-Geschwindigkeit-Relation berücksichtigt, verknüpft mit der 
nachfolgend beschriebenen Kraft-Längen-Relation. 
 
Kraft-Längen-Relation 
Eine weitere bedeutende Größe, zu der die Kraft eines Muskels in Beziehung steht, ist die 
aktuelle Länge der aktivierten Muskelfaser. Weicht diese Länge durch Verlängerung oder 
Verkürzung der Faser von einem Optimum ab, so ist ein Abfall der Kraft zu beobachten. 
Als Ursache für dieses Phänomen wird auf muskelzellulärer Ebene der Mechanismus der 
Filamentüberlappung basierend auf der Querbrückentheorie nach Huxley (1957) angese-
hen. In der Vergangenheit sind viele Modelle zur mathematischen Beschreibung der Kraft-
Längen-Beziehung entwickelt worden (Gordon et al., 1966; Hatze, 1981; van Soest & 
Bobbert, 1993; Winter & Challis, 2010), die die Übertragung auf eine makroskopische Be-
trachtungsebene gestatten und so die Anwendung der Kennlinien in Muskel-Skelett-
Modellen ermöglichen.  
 




Abb. 2. Kraft-Längen-Relation (oben) nach Gordon et al. (1966) und der Mechanismus der Filament-
überlappung (unten) mit optimaler Anzahl an krafterzeugenden Querbrücken bei 2,2-2,5 m (Status 2) 
Wie Roemer (2006) anhand von Beispielrechnungen zeigen konnte, unterscheiden sich 
viele Modelle im Bereich um die optimale Muskellänge kaum. Größere Unterschiede treten 
in den Extrembereichen starker Verkürzung bzw. starker Längung des Muskels auf, die in 
vivo nicht zu erwarten sind. In dieser Arbeit wird das vereinfachte symmetrische Modell 
nach van Soest und Bobbert (1993) mit zwei freien Parametern (     und  ) verwendet, 
um die Abhängigkeit der Muskelkraft von der Muskellänge zu beschreiben (Abb. 3). 
 
 
Abb. 3. Verwendete Kraft-Längen-Relation nach van Soest und Bobbert (1993) mit der Ersatzmuskelkraft 
    (maximalkraftnormiert mit     ) und Ersatzmuskellänge     (hier beispielhaft für eine optimale 
Muskellänge         = 0,1 m und   = 0,056 m) 
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Der Parameter  definiert den Muskellängenbereich in dem vom Muskel noch Kräfte er-
zeugt werden können. In der Literatur wird er in Relation zu      in Metern angegeben 
(z. B. in van Soest & Bobbert, 1993:   = 0,56     ). 
Da die Muskelkraft in jedem Moment einer Kontraktion von den beiden beschriebenen 
Größen Geschwindigkeit und Länge abhängt, ist es für Simulationen sinnvoll, diese Ab-
hängigkeiten in einem einzigen Muskelkraftgesetz zu verknüpfen. Dies kann nach dem 
Vorbild von Epstein und Herzog (1999) oder Winter (1990) durch einen multiplikativen An-




Abb. 4. Dreidimensionales Kraftgesetz          nach Epstein und Herzog (1999) 
Die dargestellte Kraftfunktion ist nun von den zwei Variablen Kontraktionsgeschwindigkeit 
  und Muskellänge   abhängig und für einen einzigen Aktivierungszustand gültig. Ihre 
Form wird durch die freien Parameter festgelegt. 
2.3 Zweigelenkige Muskeln 
Im Unterschied zu eingelenkigen Muskeln, deren Wirkung sich ausschließlich auf ein Ge-
lenk erstreckt, wirken zweigelenkige Muskeln über zwei benachbarte Gelenke. Dies macht 
den M. biceps femoris, M. rectus femoris, M. semitendinosus und M. gastrocnemius im 
Zusammenhang mit Beinstreckbewegungen zu besonderen Muskeln. Da bei derartigen 
Bewegungen ein widersinniger Drehsinn des Kniegelenks im Vergleich zu Hüft- und 
Sprunggelenk kinematisch zweckmäßig ist, erzeugen diese Muskeln, aktiviert, im selben 
Augenblick widersinnige Antriebsmomente in den benachbarten Gelenken und sind da-
durch imstande Energie zu übertragen. 
Die Erforschung der Wirkungsweisen zweigelenkiger Muskeln reicht bis zum Ende des 
19. Jahrhunderts zurück, wie van Ingen Schenau (1989) in seiner Veröffentlichung aus-
weist. Die wohl prominenteste ältere Quelle zu diesem Thema ist die Arbeit von Lombard 
(1903) „The action of two-joint muscles“. Aus dieser Arbeit heraus wird der Begriff „Lom-
bard´sches Paradoxon“ geprägt, welcher den allein aus der Beobachtung schwer erklärba-
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ren Widerspruch zwischen der Streckung eines Gelenks durch einen aktivierten Beuge-
muskel unter gewissen geometrischen und dynamischen Konstellationen der Beinkette 
beschreibt. Dieses Phänomen menschlicher Bewegung ist z. B. beim leichtathletischen 
Sprint anzutreffen. Wie Schmalz und Weiss (1995) mit einem ebenen viergliedrigen Modell 
mit ischiocruraler Muskulatur nachweisen konnten, führt der M. rectus femoris im aktiven 
Zustand im Gegensatz zum inaktiven Zustand zur Kniestreckung in der Mittelstützphase. 
Dieser Effekt setzt horizontale Reaktionskräfte voraus. 
Im Zusammenhang mit den hier zu untersuchenden Strecksprüngen mit Sprunghöhen-
maximierung spielen jedoch ganz andere Aspekte eine Rolle. Betrachtet man die mensch-
liche Gliederkette als mechanisches Starrkörpersystem, ergeben sich durch die Bewe-
gungsaufgabe „Strecksprung“ automatisch Zwangsbedingungen zweierlei Art (van Ingen 
Schenau, Boots, Groot, Snackers und van Woensel, 1992; Voigt, Simonsen, Dyhre-
Poulsen & Klausen, 1995). Zum einen eine koordinative Aufgabe: Es ist sicherzustellen, 
dass keine Drehbewegungen um den Körpermasseschwerpunkt erfolgen, der Drehimpuls 
also beim Verlassen des Widerlagers „Null“ ist. Die Eigenrotation und die Lage der Seg-
mente müssen durch die Gelenkantriebe derart organisiert sein, dass eine geradlinige 
KSP-Bahn generiert wird, die Kraftwirkungslinie auf den KSP zeigt und weiterhin die aus 
den Antrieben freigesetzte limitierte Energie optimal zur Maximierung der vertikalen Trans-
lationsgeschwindigkeit des KSP eingesetzt wird. Gleichzeitig ist zu fordern, dass die Win-
kelgeschwindigkeit in den Gelenken bei vollständiger Streckung nahe „Null“ ist, um Schä-
den im Gelenk zu vermeiden (Bobbert & van Ingen Schenau, 1988). Dies zu gewährleisten 
und die Arbeit der Antagonisten als Energietilger zu minimieren, ist eine weitere Funktion 
der zweigelenkigen Muskeln, z. B. des M. gastrocnemius. Durch ihre Aktivierung werden 
die massigen rotierenden Segmente gebremst – Rotationsenergie die an der vertikalen 
Beschleunigung keinen nennenswerten Anteil hat, wird auf distale Gelenke übertragen 
und damit zu Translationsenergie (van Ingen Schenau, 1989; van Leeuwen & Spoor, 
1992). Dadurch werden Gelenke mit effektiverer Gelenkwinkelstellung gespeist und die 
Energie des Systems optimal für die Strecksprungaufgabe eingesetzt. Im Jahr 1984 
schlussfolgerten Gregoire, Veeger, Huijing und van Ingen Schenau aus der Tatsache hoher 
ermittelter Sprunggelenkleistungen und niedriger Kontraktionsgeschwindigkeit des zweige-
lenkigen M. gastrocnemius bei Hockstrecksprüngen, dass dieser Muskel hohe Kräfte – 
Energie aus den proximalen Gelenken – zu übertragen imstande ist. Dieser Energietrans-
port war selbstverständlich nur mithilfe der Modellierung quantifizierbar. Mittels Hill´scher 
Muskelmodelle und geschätzter Parameter für die beteiligten Muskeln konnten durch den 
Einsatz von Optimierungsalgorithmen Simulationen durchgeführt werden, die die Anteile 
des Energieflusses der einzelnen Komponenten des Muskel-Sehnen-Komplexes für viele 
Muskeln berechneten. So ermittelten van Soest und Bobbert (1993), dass ca. 22 % der 
Arbeit am Sprunggelenk über den M. gastrocnemius aus dem Kniegelenk transportiert 
wurde. Etwas höher lag mit 25 % der Anteil den Bobbert, Huijing und van Ingen Schenau 
(1986a) für einbeinige Sprünge (mit exzentrischer Phase im Sprunggelenk) berechnete. 
Durch den möglichen Energietransport von proximal nach distal können distale Muskel-
massen zugunsten des Energieaufwands, bei z. B. zyklischen Bewegungen mit großem 
Bewegungsumfang, minimiert werden. 
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Ein sehr einfaches Modell, dass die mechanische Wirkungsweise des zweigelenkigen 
M. gastrocnemius veranschaulicht, lieferte van Ingen Schenau im Jahr 1989. Es ist ein 
Modell im doppeldeutigen Sinn, da es physisch und theoretisch existiert (Abb. 5). 
 
 
Abb. 5. Modell des „Jumping Jack“ nach van Ingen Schenau (1989) aus einer vorgespannten Feder zur 
Kniestreckung und einem weiteren elastischen Element zur Veranschaulichung der Wirkungsweise 
zweigelenkiger Muskeln (M. gastrocnemius). Zustand a: schlaffes Element ohne Steifigkeit, keine 
Kraftübertragung, Zustand b: Beginn der Kraftübertragung, Zustand c: Kniestreckung bewirkt die 
Streckung des Sprunggelenks, Energieübertragung auf das effektivere Gelenk 
Mit diesem Modell, dass eine gespannte Feder für die Kniestreckung (Mm. vasti) und ein 
elastisches Element für die Energieübertragung zum Sprunggelenk (M. gastrocnemius) 
verwendet, konnte experimentell und simulativ gezeigt werden, dass bei optimaler Einstel-
lung der Länge für das zweigelenkige Federelement eine fast doppelt so große Sprung-
höhe erreicht wird wie für eine Beinstreckung ohne das zweigelenkige Federelement. Das 
mögliche Potenzial dieses Wirkprinzips wurde damit eindrucksvoll aufgezeigt und ermutigt, 
wesentliche Antriebsmechanismen der Beinkette mit einfachen Modellen abzubilden. 
2.4 Muskel-Skelett-Modelle konzentrischer Beinstreckungen 
Bei der Simulation von menschlichen Bewegungen unter Berücksichtigung von Muskel-
kräften stellt sich, unabhängig davon ob invers- bzw. vorwärtsdynamisch gerechnet wird, 
die Frage nach der Berechnung von intermuskulären Koordinationsmustern. Grund dafür 
ist die Redundanz des Muskel-Skelett-Systems. Will man von beobachteten Bewegungen 
auf Muskelkräfte rückschließen bzw. mit Muskelkräften Bewegungen der Gliederkette 
simulativ erzeugen, so existieren stets unendlich viele Lösungen des Problems, solange 
mehrere Aktivierungszustände der einzelnen Muskeln zum gleichen Ergebnis führen kön-
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nen. Erschwert wird das Problem durch die Tatsache, dass die Parameter der entwickel-
ten Modelle zur Beschreibung der Kontraktionsdynamik aus ethischen bzw. methodischen 
Gründen schwer zugänglich sind. Die Aufgabe, Simulationen von Beinstreckbewegungen 
durchzuführen, hat in der Vergangenheit daher zwei Herangehensweisen hervorgebracht. 
Dies sind zum einen Arbeiten die sowohl invers- als auch vorwärtsdynamisch die Lösung 
des Redundanzproblems in den Mittelpunkt rücken und nach optimalen Aktivierungsmus-
tern suchen. Dieser „Modelltyp“ wurde ab Mitte der 1980er-Jahre, unterstützt durch die 
Entwicklung der Rechentechnik, zum festen Bestandteil des Forschungsfelds der Streck-
sprungsimulationen. Zu diesem Zeitpunkt waren die anatomischen Besonderheiten der 
Beinmuskulatur weitestgehend erforscht. Dies gilt auch für die nach wie vor schwer zu be-
schaffenden Ansatz- und Ursprungspunkte der Muskeln. Waren weiterhin äußere Kräfte, 
Kinematik, Geometriefunktionen der Gelenke und Trägheitseigenschaften bekannt, so 
konnte man unter Vorgabe eines Optimierungskriteriums innere Muskelkräfte berechnen. 
Die oben beschriebenen Abhängigkeiten der Muskelkraft von der Kontraktionsgeschwin-
digkeit und der Muskellänge und weitere Modellelemente des Muskel-Sehnen-Komplexes 
(Abb. 1) lieferten dann mit der bekannten Muskelkinematik die mögliche Muskelkraft und 
damit den Aktivierungsgrad zum betrachteten Zeitpunkt. Dies allerdings unter Vorgabe von 
Muskelparametern die der Literatur entnommen wurden. Entsprechend entgegengerichtet 
konnten vorwärtsdynamische Simulationen durchgeführt werden.  
Mit diesen Modellen war es nun also möglich, Aktivierungsmuster der beteiligten Muskeln 
zu berechnen, das innere Kräftespiel, die Aufteilung der Kräfte auf Muskeln und Sehnen 
(Bobbert et al., 1986a; Voigt et al., 1995; Thelen, Anderson & Delp, 2003; Prochel, 2009) 
und Auswirkungen veränderter Modellparameter zu studieren (Zajac, Wicke & Levine, 
1984; Zajac, 1993; van Soest, Bobbert & van Ingen Schenau, 1994; Bobbert, 2001; 
Bobbert, Casius, Sijpkens & Jaspers, 2008; Prokopow, 2011). Herzog (2009) wies am 
Modell eines Radsportlers einen nicht zu unterschätzenden Einfluss der Kraft-Längen-
Relation für die Muskelleistung der Mm. vasti nach, indem er deren Arbeitsbedingungen 
durch Variation der Sattelhöhe änderte. Weiterhin zeigte er, dass der Arbeitsbereich von 
Läufern und Radsportlern auf unterschiedlichen Flanken der Kraft-Längen-Relation liegt. 
Pandy et al. (1990), Spägele, Kistner und Gollhofer (1999a, b) und Bobbert et al. (2008) 
zeigten mit ihren Modellen, dass es möglich war Aktivierungsmuster zu finden, die zur 
Übereinstimmung der Simulationsergebnisse mit wesentlichen äußeren biomechanischen 
Parametern eines vertikalen Strecksprungs führten. Eine weitere viel untersuchte Frage-
stellung war die nach der Funktion zweigelenkiger Muskeln bei Strecksprüngen (Gregoire 
et al., 1984; Bobbert & van Ingen Schenau 1988; van Ingen Schenau, 1989; van Soest, 
Schwab, Bobbert & van Ingen Schenau, 1993). 
 
Der zweite Modelltyp, der das Problem der Redundanz und intermuskulären Koordination 
löste, waren die Sust´schen Modelle (Sust, 1987), die aufgrund ihrer interpretierbaren und 
individuellen Muskelparameter für die Trainingswissenschaft großen Nutzen versprachen. 
Das Grundprinzip dieser Modelle ist für beliebige Gelenke anwendbar. Für die Kniestre-
ckung stellt es sich wie folgt dar. 
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Das Resultat der Aktivitäten aller Muskeln in Beinstreckbewegungen mit maximal willentli-
chem Einsatz wird einem eingelenkigen Ersatzmuskel für die Kniegelenkstreckung zuge-
schrieben. Das Modell berücksichtigt die Hill´sche Kraft-Geschwindigkeit-Relation, eine 
Aktivierungsfunktion die den Rekrutierungsprozess der Muskelzellen der Beinkette be-
schreibt sowie eine Geometriefunktion zur Übertragung äußerer Größen in innere. Die 
Geometriefunktion bildet dabei ein vereinfachtes trigonometrisches Kniegelenkmodell mit 
fester Drehachse ab (Frigo & Pedotti, 1978) und lässt sich mit dem Prinzip der virtuellen 





Abb. 6. Modell mit einem Ersatzmuskel für die Kniestreckung nach Sust (1987) 
Durch die Einführung eines Ersatzmuskels wird die Anzahl der freien Parameter des Mus-
kel-Skelett-Modells reduziert, sodass sie mit nur wenigen Tests eindeutig bestimmt wer-
den können. Die geschieht nach Sust (1987) an einer Beinpresse mit einem isometrischen 
Test zur Charakterisierung des Aktivierungsverhaltens und dynamischen Tests mit min-
destens zwei unterschiedlich hohen Lasten. Die Kräfte werden dabei in Richtung der Bahn 
des Lastschlittens erfasst, die sich beliebig neigen lässt. Ein Optimierungsalgorithmus leis-
tet die Anpassung der Hill´schen Parameter  ,   und  , sodass die gemessenen Kraftkur-
ven den berechneten entsprechen. Die Bewegungsgleichung und die Geometriefunktion 
     können wie folgt beschrieben werden. 
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

Es wird angenommen, dass sich diese Parameter individuell unterscheiden, sich durch 
äußere Reize wie Training verändern und einen Bezug zu den Leistungsvoraussetzungen 
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des Sportlers wie Schnelligkeit, Maximalkraft oder maximaler Leistung haben. Somit ist die 
Kenntnis für die Beurteilung des Leistungszustands für Trainingswissenschaftler von gro-
ßer Bedeutung. Weiterhin können sie als Eingangsgrößen für Simulationsmodelle dienen 
und somit zur Erarbeitung individueller Technikmodelle beitragen. 
Durch die Reduktion auf einen Ersatzmuskel für die Kniestreckung stellt sich nicht die Fra-
ge nach der Berechnung von intermuskulären Koordinationsmustern im redundanten Mus-
kel-Skelett-System, da das Aktivierungsverhalten des Ersatzmuskels gemessen werden 
kann. Dabei wird unterstellt, dass sich jegliche Muskelaktivität der Beinkette dem Ziel der 
Geschwindigkeitsmaximierung des Lastschlittens bzw. des KSP unterordnet (kein Ener-
giesparen, keine Verletzungsverhinderung). Sust et al. (1997) wiesen nach, dass der Rek-
rutierungsprozess der Muskelzellen unter maximaler subjektiver Anstrengung bei isometri-
schen Beinstreckungen der folgenden zeitabhängigen Einschaltfunktion      folgt, mit der 
bei einem gemessenen Kraftverlauf mit dem Maximalwert         Kraftanstiege beschrie-
ben werden können: 
 
                       (10) 
mit  
                  (11) 
 
Dabei ist   ein freier Parameter zur Charakterisierung des Anstiegsverhaltens und    ein 
freier Parameter zur Definition des Einschaltzeitpunkts. Mittels Elektroenzephalogramm 
(EEG) wurde der Versuch unternommen, Zustände maximaler subjektiver Anstrengung im 
Gehirn zu erkennen und so den funktionalen Zusammenhang abzusichern. 
 
Die Idee der Ersatzmuskelmodellierung und das entwickelte Instrumentarium zur Berech-
nung von individuellen Muskelparametern wurde in der Arbeitsgruppe von Sust weiter auf-
gegriffen und erfolgreich angewandt. So z. B. von Schmalz und Weiss (1995), die zeigten, 
dass die isometrische Maximalkraft durchaus mit konzentrischen Testbewegungen prog-
nostiziert werden kann. Wank (1996) übertrug das Prinzip auf die eingelenkige Armstre-
ckung und konnte Zusammenhänge zwischen Muskelparametern und Sportarten belegen. 
Darüber hinaus wurde die intraindividuelle Entwicklung der Parameter im Verlauf eines 
Trainingsjahrs am Beispiel eines Speerwerfers plausibel dargestellt. Weitere Arbeiten 
widmeten sich mit Erfolg der Interpretation des Hill´schen Parameters b bezüglich der Fa-
sertypenverteilung (Abb. 7; Sust, Schmalz & Linnenbecker, 1997; Thaller & Wagner, 2004; 
Siebert, Sust, Thaller, Tilp & Wagner, 2007).  
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Abb. 7. Zusammenhang zwischen dem FT-Faseranteil und des standardisierten Hill´schen Parameter b 
nach Sust, Schmalz und Linnenbecker  (1997) 
Thaller und Tilp (2003) belegten mit einem Massepunktmodell den großen Einfluss der 
maximalen Leistung des Ersatzmuskels auf die Sprunghöhe beim vertikalen Strecksprung 
was die oben dargelegte energetische Betrachtungsweise bestätigt. 
Hinsichtlich des Einflusses der Bewegungsgeschwindigkeit erläuterte Bobbert (2012) mit 
einem einfachen Modell (zwei Segmente, ein kniestreckender Muskel) für die Testsituation 
an der Beinpresse anhand von vorwärtsdynamischen Situationen das lineare Erschei-
nungsbild von Kraft-Geschwindigkeitskurven. Er begründet dies mit dem nicht zu vernach-
lässigenden Kraftanteil, welcher für Segmentbeschleunigungen der Beinkette vom Er-
satzmuskel aufgebracht werden muss. Der Muskelkraft-Geschwindigkeitsverlauf hingegen 
bleibt hyperbolisch. Für Bewegungsgeschwindigkeiten des Lastschlittens von < 1,5 m/s ist 
der Einfluss der Segmentbeschleunigungen jedoch unbedeutend. 
Binder (2012) übertrug das Ersatzmuskelprinzip auf ein Mehrkörpersimulationssystem wo-
durch Trägheitseigenschaften der Segmente berücksichtigt werden konnten. Für die Gül-
tigkeit des Sust´schen Modellansatzes werden dort folgende Voraussetzungen formuliert, 
denen auch unser Vorgehen genügen muss: 
 hinreichend kleine Muskellängenänderungen, 
 keine exzentrischen Bewegungen, 
 keine Verschiebungen der Sitzposition (Tests an der Beinpresse), 
 maximal willentliche Kontraktion. 
Weiterhin wurden in dieser Arbeit Variationsrechnungen zu Reaktionskräften im Kniege-
lenk durchgeführt, wobei für große Segmentlängen, kleine Knieumfänge und ein tendenzi-
ell proximaler Muskelansatz die größten patello-femoralen Gelenkbelastungen zu erwarten 
sind. 
Neben dem unübersehbaren Nutzen dieser mit den Sust´schen Modellen berechenbaren 
Muskelparameter für die Steuerung des Trainings und der Entwicklung von individuellen 
Techniken sollen die Grenzen dieses Konzepts erwähnt werden. Wank (2000) wies neben 
geringfügigeren Problemen bei der korrekten modellhaften Durchführung der Testbewe-
gung darauf hin, dass die berechneten Parameter keinesfalls Invarianten der Bewegung 
seien, sondern deutlich von der Last und auch von den Ausgangskniewinkeln beeinflusst 
werden. Für Lasten < 70 % des isometrischen Maximums und Startkniewinkeln von > 70° 
und < 130° konnten jedoch zuverlässige Parameter berechnet werden. Die Werte für die 
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Startkniewinkel dienten in dieser Arbeit als Orientierung. Darüber hinaus ist das Modell-
konzept hinsichtlich der isolierten Diagnose des Kniestreckers ungeeignet, da große Ener-
gieeinträge aus dem Hüftgelenk zu erwarten sind (vgl. Horst, 2012). Weiterhin treten durch 
den Hüftgelenkantrieb nicht erfasste Verlustkräfte vertikal zur der Bahn des Lastschlittens 
auf. Die nichtinvariante effektive Koordination der Einzelantriebe (Kniegelenk, Hüftgelenk) 





Zur Erforschung der Effekte, die durch Training veränderte muskelphysiologische Eigen-
schaften auf sportliche Bewegungen haben, können vorwärtsdynamische Simulationen in 
Muskel-Skelett-Modellen eingesetzt werden. Diese setzen jedoch Kenntnisse von Muskel-
eigenschaften und der Ansteuerung der Muskeln voraus. Sind die Parameter eines Sport-
lers bekannt, so kann die individuelle Antriebsleistung beurteilt und Bewegungsabläufe in 
vorwärtsdynamischen Simulationen optimiert werden. 
Der menschliche Bewegungsapparat ist jedoch sehr komplex und für eine Vielzahl von 
Bewegungsaufgaben ausgelegt. So unterscheiden sich Muskeln in Aufbau, Kontraktions-
dynamik, ihrer Artikularität und sogar während des Bewegungsvollzugs durch veränderli-
che Hebelverhältnisse, Kinematik und Aktivierungsgrad. Zudem wird die Komplexität durch 
redundante Muskeln erhöht, also durch Muskeln mit ähnlicher Wirkung auf den Gelenkan-
trieb, wie z. B. dem M. quadriceps am Kniegelenk. Für die Bewegungsaufgabe eines 
Strecksprungs existieren theoretisch unzählige Aktivierungsmuster für die Muskeln der 
Beinkette. Über die Kriterien der muskulären Ansteuerung, wie z. B. die Effektivierung des 
Energieeinsatzes oder die Minimierung von Kraftspitzen, kann nur spekuliert werden. Wei-
terhin stellt es sich aus nachvollziehbaren ethischen Gründen, ungerechtfertigt großem 
Aufwand oder in Ermangelung zuverlässiger Messmethoden schwierig dar Informationen 
über Muskelkräfte, Muskeleigenschaften und weitere Einflussgrößen zu beschaffen.  
Die unbekannten Prinzipien der muskulären Ansteuerung und schwer bestimmbare Eigen-
schaften der beteiligten Muskeln machen eine exakte Vorhersage menschlichen Bewe-
gungsverhaltens in einem Modell zu einer großen Herausforderung. 
Im Folgenden wird herausgestellt welche Lücke diese Arbeit vor dem Hintergrund des hier 
zu untersuchenden trainingswissenschaftlichen Gegenstands zu schließen versucht, wel-
cher Weg dabei beschritten und welche Zielstellung formuliert wird. 
3.1 Forschungsdefizit 
Im skizzierten Forschungsstand wurden Arbeiten zur Modellierung von Muskelkontraktio-
nen in Muskel-Skelett-Modellen beschrieben, die zeigen, dass sich wesentliche Aspekte 
wie der Einschaltprozess, die Dynamik des Muskel-Sehnen-Komplexes sowie die Starr-
körperdynamik in Muskel-Skelett-Modellen zur Beantwortung verschiedenster Fragestel-
lungen abbilden lassen. 
In der Literatur finden sich jedoch keine Arbeiten, in denen Muskelparameter für die ein-
zelnen Muskeln der Beinkette zuverlässig bestimmt werden konnten. Da diese Parameter 
nichtinvasiv schwer zu ermitteln sind, wurden in der Vergangenheit zum Studium prinzipi-
eller Wirkungsweisen und intermuskulärer Koordination Annahmen getroffen. Mit den ge-
schätzten freien Parametern der Muskelmodelle ließen sich nun unter Festlegung von Op-
timierungskriterien das Redundanzproblem lösen und Aktivierungsmuster berechnen, wo-
bei die gesamte Beinkette untersucht wurde. Die Ergebnisse konnten für viele Muskeln mit 
EMG erfolgreich geprüft werden, gestatten jedoch aufgrund der geschätzten muskelphysi-
ologischen Eingangsgrößen keine trainingswissenschaftlich belastbaren individuellen Ab-
leitungen.  
Problemstellung 20 
Der beschriebene Ansatz von Sust (1987), der sein Modell allein auf einen Hill´schen Er-
satzmuskel für die Kniestreckung reduziert, löst das Problem der Redundanz ebenfalls, 
wobei starke Vereinfachungen zu Kraftgesetz, Aktivierung, Bewegungsamplitude und Ge-
lenkkinematik gemacht werden. Bedeutungsvoll ist hier jedoch die Möglichkeit zur Inter-
pretation der ermittelten Parameter vor dem Hintergrund der Trainingssteuerung. Das Mo-
dell beschränkt sich auf die Kniestreckung. Bei der von Sust gewählten Methodik bedeutet 
dies, dass entlang der Bahn des Lastschlittens das Antriebsverhalten von Knie- und Hüft-
gelenk einem Muskel für die Kniestreckung zugewiesen wird und sich mit den berechneten 
Parametern charakterisieren lässt. Dies ist natürlich zulässig, schränkt jedoch den Gültig-
keitsbereich für Simulationen freier Absprungbewegungen der menschlichen Gliederkette 
ein. Vor dem Hintergrund der Bewertung des Teilantriebs Kniegelenk und als Grundlage 
für Gesamtkörpersimulationen muss demnach eine isolierte Diagnose der Kniestreckung 
(M. quadriceps) erfolgen. 
Weiterhin ist zur Simulation von Kniestreckungen mit beliebiger Bewegungsamplitude 
(z. B. tiefe Hocke, hohe Hocke) die Kraft-Längen-Relation von Interesse. Mit Bekanntsein 
von individuellen Parametern dieser Beziehung ist ein Genauigkeitsgewinn sowohl für die 
Simulationen als auch für die Berechnung der Hill´schen Parameter und daraus abgeleite-
ter Größen (z. B. maximale Muskelleistung) zu erwarten.  
Mithilfe isokinetischer Testverfahren tritt, wie an späterer Stelle gezeigt wird, neben der 
Kraft-Geschwindigkeit-Relation die Kraft-Längen-Relation deutlich zutage. Da noch keine 
Arbeiten zur geschlossenen Ermittlung der Parameter der dreidimensionalen Kraftfunktion 
(F-v-l) bekannt sind, soll hier untersucht werden, inwieweit die zuverlässige Bestimmung 
von belastbaren individuellen Parametern mit einem isokinetischen Testdesign erfolgen 
kann. 
Zusammenfassend wird festgehalten, dass die geschlossene Bestimmung individueller 
und im Sinne der Trainingswissenschaft belastbarer Muskelparameter der Kraft-
Geschwindigkeit-Relation und Kraft-Längen-Relation für einen kniestreckenden Ersatz-
muskel mittels isokinetischer Testmethodik nicht erforscht ist. 
3.2 Lösungsweg 
Dem Sust´schen Ansatz folgend, wird in dieser Arbeit ein Muskel-Skelett-Modell entwi-
ckelt, in dem ein eingelenkiger Ersatzmuskel für die Kniestreckung vorgesehen ist, welche 
kinematisch bedingt den größten Beitrag zur KSP-Beschleunigung leistet. Die Muskelmo-
dellierung im Sinne eines Gelenkantriebs soll sich allein auf diesen Ersatzmuskel und des-
sen Energieeintrag in die Antriebskette beschränken. Die intermuskuläre Koordination 
bleibt damit vernachlässigt. Die Muskelkräfte werden gemäß der in der Literatur etablierten 
phänomenologischen Modellfunktionen für die Kraft-Geschwindigkeit-Relation (Hill, 1938) 
und Kraft-Längen-Beziehung (van Soest & Bobbert, 1993) generiert. Die Aktivierung die-
ses Muskels folgt der in Kapitel 2.4 beschriebenen Einschaltfunktion. Mit dem Mehrkörper-
simulationssystem alaska1 und dem darin enthaltenen Menschmodell Dynamicus steht ein 
skalierbares Starrkörpermodell zur Verfügung das der individuellen Anthropometrie ange-
                                            
1 Institut für Mechatronik Chemnitz 
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passt werden kann. Zur realistischen Abbildung der Kniegelenkkinematik ist im Mensch-
modell das Kniemodell nach Roemer (2006) implementiert. 
Neben dem Ersatzmuskel zur Generierung von Kniegelenkmomenten wird ein elastisches 
Element für die Fußstreckung vorgesehen. Dieses Element bildet den zweigelenkigen 
M. gastrocnemius im Modell ab und bewirkt durch den Energietransport vom Knie- zum 
Sprunggelenk die Plantarflexion. Dieser zweite „Ersatzmuskel“ speist selbst keine Energie 
ein. Einziger Antrieb für die Knie-Fuß-Streckung ist somit der Ersatzmuskel für die Knie-
streckung. Bewegungen des Hüftgelenks werden im Modell über eine rheonome Steue-
rung des Hüftgelenkwinkels gemäß kinemetrischer Daten realisiert (Abb. 8). 
 
 
Abb. 8. Modell zur Simulation konzentrischer Streckbewegungen der Beinkette mit einem Ersatzmuskel für 
die Kniestreckung (Antrieb) und einem elastischen Element für die Fußstreckung (Energiespeiche-
rung und -transport) 
Mit diesem Vorgehen wurde ein stark vereinfachtes Modell der unteren Extremität entwi-
ckelt, dass für konzentrische maximal willentlich ausgeführte Beinstreckbewegungen we-
sentliche Antriebsmechanismen abbildet. Das Ersatzmuskelprinzip kann wie bei Sust auf-
grund der eingeschränkten eindimensionalen Bewegungsaufgabe einer konzentrischen 
Kniestreckung angewendet werden und gestattet mit der Berechnung von Muskelparame-
tern individuelle trainingswissenschaftliche Ableitungen. Das Sust´sche Modell wird dabei 
um die Kraft-Längen-Relation und das Kniemodell von Roemer (2006) erweitert. Die Kraft-
diagnose reduziert sich auf den Kniegelenkantrieb im Zuge einer isokinetischen Knie-Hüft-
Streckung an einer Beinpresse. 
3.3 Aufgabenstellung 
Aus diesen Betrachtungen leiten sich als wissenschaftliche Aufgabenstellungen zwei Be-
arbeitungsansätze ab. 
Ein invers-dynamischer Ansatz beinhaltet die Entwicklung einer isokinetischen Testme-
thodik zur Erhebung von Eingangsdaten und zur Berechnung von Muskelparametern für 
den Ersatzmuskel Kniestrecker. Hierzu müssen geeignete Testbewegungen gefunden 
werden. Eine systematische Variation der Arbeitsbedingungen gewährleistet eine breite 
experimentelle Datenbasis für eine zuverlässige Charakterisierung der Kontraktionsdyna-
mik. Im Rahmen einer Voruntersuchung wird geprüft, ob die biomechanischen Randbe-
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dingungen des Testdesigns eine inverse Berechnung der Kräfte der kniestreckenden 
Muskulatur gestatten. Dies betrifft vor allem die Tätigkeit der Antagonisten (Bernauer, 
2011). Elektromyografische Daten sollen belegen, dass bei Einleitung der äußeren Reak-
tionskräfte an der Ferse eine isolierte Diagnose der kniestreckenden Muskulatur ohne an-
tagonistische Krafteinflüsse der Wadenmuskulatur (M. gastrocnemius) möglich ist.  
Mittels inverser Berechnungen und dem zu erstellenden Geometriemodell können äußere 
messbare Größen in innere Größen überführt werden. Als Ergebnis dieser Bearbeitungs-
etappe liegen individuelle Muskelparameter vor. Hiermit sollen bereits erste trainingswis-
senschaftliche Ableitungen, wie der optimale Kniewinkel oder die maximale Muskelleis-
tung, möglich sein. Anhand der Gegenüberstellung von realen Messwerten (Sprunghöhe) 
und maximalen Muskelparameter (Muskelleistung) lässt sich die interne Validität des In-
strumentariums untersuchen. 
Darauf aufbauend befasst sich der vorwärtsdynamische Ansatz mit Strecksprungsimulati-
onen unter Verwendung der berechneten individuellen Muskelparameter. Auf der ersten 
Stufe sollen Simulationen von Sprüngen ohne Sprunggelenkeinsatz stattfinden. Danach 
erfolgen Simulationen von kraftgesteuerten Kniestreckungen unter Berücksichtigung der 
Interaktion (Energieübertragung) zwischen Knie- und Sprunggelenk und unter dynami-
scher Rückwirkung von winkelgesteuerten Segmentbeschleunigungen oberhalb des Knie-
gelenks.  
Das vereinfachte Modell soll in der Lage sein, Strecksprünge individuell zu simulieren. 
Prüfkriterien für die Güte des Modells sind aufgezeichnete Gelenkwinkelverläufe und 
Sprunghöhen. Gelingt die Vorhersage von Strecksprüngen eines Sportlers, so ist das ent-
wickelte Instrumentarium zur Bestimmung von belastbaren individuellen Parametern ge-
eignet, die der Trainingssteuerung dienen bzw. als Eingangsgrößen für vorwärtsdynami-
sche Modelle verwendet werden können (externe Validität). Darüber hinaus soll mit den 
Simulationen das in der Literatur viel beschriebene Prinzip der Übertragung mechanischer 
Energie durch zweigelenkige Muskeln in einem stark vereinfachten Modell umgesetzt wer-
den. Im folgenden Schaubild sind die wesentlichen Schritte der Messwertverarbeitung 
verdeutlicht (Abb. 9). 
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Abb. 9. Übersicht über die Vorgehensweise 
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4 Methodisches Vorgehen 
Die in diesem Kapitel vorgestellten Methoden dienen der Erfassung von Messwerten 
zur objektiven Beschreibung der Kontraktionsdynamik bei Testbewegungen bzw. zur 
Validierung der Modelle.  
4.1 Experimentelles Design zur Erhebung der Modelleingangsgrößen 
Die Erhebung von Messwerten zur Gewinnung von Eingangs- bzw. Vergleichsgrö-
ßen für die Simulationen mit den Modellen zielt auf die kombinierte Knie-Hüft-
Streckung ab. Mit Kraftdiagnosesystemen wie der Beinpresse des IsoMed 2000 
(D&R Ferstl GmbH, Hemau) können Variationen isokinetischer Arbeitsbedingungen 
für die Beinkette definiert und präzise reproduziert werden. Die Tests zur Diagnose 
der kniestreckenden Muskulatur wurden mit variierenden Bewegungsgeschwindigkei-
ten für die Beinkette (Knie-Hüft-Streckung) an der Beinpresse durchgeführt. Die aus-
geführten Testbewegungen bilden so im Wesentlichen die bei mehrgelenkigen kon-
zentrischen Beinstreckungen auftretenden Beanspruchungen ab. Zur etwaigen Er-
weiterung der Datenbasis hinsichtlich hoher Bewegungsgeschwindigkeiten und zur 
Prüfung der Simulationsmodelle wurde eine Sprungkraftuntersuchung durchgeführt. 
Während bei der isokinetischen Kraftdiagnose an der Beinpresse der Sprunggelenk-
einsatz durch eine Krafteinleitung über die Ferse unterbunden wurde, fand bei der 
Sprungkraftuntersuchung die Einleitung der Bodenreaktionskraft sowohl an der Ferse 
(kein Sprunggelenkeinsatz) als auch am Ballen statt (Sprunggelenkeinsatz).  
Das Versuchsprogramm teilt sich auf, wie oben beschrieben, in eine grundlegende 
Voruntersuchung mit Sportstudenten und eine Hauptuntersuchung mit Kadersport-
lern, zur Eingangsdatengewinnung für die Modellierung und Anwendung des entwi-
ckelten Instrumentariums. 
4.1.1 Voruntersuchung 
Die Voruntersuchung wurde mit fünf männlichen Sportstudenten der Universität 
Leipzig durchgeführt (Tab. 1). Neben den isokinetischen Tests an der Beinpresse 
und der Sprungkraftuntersuchung wurde mit einem Bodyscanner ein Oberflächen-
modell der Probanden aufgezeichnet, das der Ermittlung der Segmentlängen der un-
teren Extremitäten diente. Die Tests fanden in den Laboren der Biomechanik des IAT 
statt. Die Daten wurden an vier Testterminen im Abstand von einer Woche, jeder 
einzelne Datensatz jedoch innerhalb von zwei Stunden erhoben. 
Nach Applikation der Elektroden des EMG-Systems (DTS, Fa. Noraxon) und Marker 
zur Erfassung der Gelenkpositionen (lateraler Malleolus, lateraler Kniegelenkspalt, 
Trochanter major) erfolgte eine 5-8-minütige Erwärmung auf dem Radergometer bei 
80 Watt, woran sich die Funktions- und MVC-Tests (maximal voluntary contraction) 
anschlossen. Danach absolvierte der Proband die Sprungkraftdiagnostik, gefolgt von 
den isometrischen und isokinetischen Tests an der Beinpresse des IsoMed 2000. 
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Tab. 1. Kennwerte der untersuchten Probanden der Voruntersuchung 
 
Sprungkraftdiagnose 
Am Sprungmessplatz wurden von jedem Probanden 18 Strecksprünge durchgeführt. 
Dabei erfolgte eine Bewegungsvariation bezüglich der Reaktionskrafteinleitung am 
Fuß und der Gelenkwinkel der bevorzugten Ausgangshaltung. 
Je Variation wurden die Versuche barfuß mit einer kurzen Pause von 30 s ausge-
führt. Bei den Sprüngen mit Krafteinleitung über die Ferse wird die Fersenunterstüt-
zung entfernt, sobald sich der Proband von dieser gelöst hat. 
Für jede Variante der Krafteinleitung (Ballen oder Ferse) wurden nacheinander die 
Vorzugshaltung (bevorzugter Kniewinkel), hohe Hocke (größerer Kniewinkel) und tie-
fe Hocke (kleinerer Kniewinkel) getestet (Abb. 10). Die Handlungsanweisung an den 
Probanden lautete, zu einem selbst gewählten Zeitpunkt nach oben abzuspringen 
und die Sprunghöhe zu maximieren. Dabei durften kein Armeinsatz und keine Auf-
taktbewegung erfolgen. 
 
           
Abb. 10. Strecksprung aus der Vorzugshaltung (links), Strecksprung mit Fersenunterstützung und 
kleinem Ausgangskniewinkel (rechts) 
Kraftdiagnose an der Beinpresse des IsoMed 2000  
Bei der Kraftdiagnose an der Beinpresse des IsoMed 2000 wurden vier isometrische 
und 12 isokinetische Tests (vier Geschwindigkeitsstufen) der Beinkette durchgeführt. 
Mit Ausnahme des MVC-Tests für den M. triceps surae erfolgte die Krafteinleitung 
stets über die Ferse. Für jedes Bein erfolgte die Aufzeichnung der horizontalen Kräf-
te in Bewegungsrichtung sowie die Position und Geschwindigkeit des Widerlagers 
mit einer Frequenz von 200 Hz. Nach horizontaler Positionierung der Rückenlehne 
(Neigung 80°) zur Einstellung einheitlicher Anfangskniewinkel wurden folgende Tests 
durchgeführt: 
 Geschlecht Körperhöhe [cm] Körpermasse [kg] 
Proband A Männlich 180 74 
Proband B Männlich 182 88 
Proband C Männlich 190 87 
Proband D Männlich 187 85 
Proband E Männlich 174 71 
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 ein isometrischer Test (MVC, M. triceps surae), Kniewinkel 160-180°,  
3 s Testdauer (Abb. 11), 
 drei isometrische Tests, Kniewinkel ca. 90°, 3 s Testdauer, 
 12 isokinetische Tests (drei je Geschwindigkeitsstufe),  
Ausgangskniewinkel ca. 70°, v = 0,3 m/s; 0,6 m/s; 0,9 m/s; 1,2 m/s. 
 
       
Abb. 11. MVC-Test M. triceps surae (links) und isokinetischer Test (rechts) mit Krafteinleitung an der 
Ferse 
Die Handlungsanweisung an den Probanden lautete, die Beine zu einem selbst ge-
wählten Zeitpunkt bis zur Beinstreckung maximal willentlich gegen die Widerstands-
fläche zu pressen (Krafteinleitung an der Ferse). Zum Auslösen der Bewegung wur-
de ein zu überwindender Kraftschwellwert von 60 % des ermittelten isometrischen 
Maximalwerts vereinbart. Die Pause zwischen den Versuchen betrug mindestens 
60 s. 
4.1.2 Hauptuntersuchung 
Die Hauptuntersuchung wurde mit vier Kaderathleten des Schwimmverbandes (A-D) 
und zwei Kaderathleten der Nordischen Kombination (E und F) durchgeführt. 
Tab. 2. Kennwerte der untersuchten Sportler der Hauptuntersuchung 
 
Jeder Sportler absolvierte innerhalb von zwei Stunden das Testprogramm, das sich 
in eine anthropometrische Untersuchung im Bodyscanner (Fa. Human Solutions, 
Kaiserslautern), eine Kraftdiagnose an der Beinpresse des IsoMed 2000 und eine 
Sprungkraftdiagnose auf einer dynamometrischen Plattform unterteilte. Nach der 
anthropometrischen Untersuchung im Bodyscanner wurden Klebemarker zur besse-
ren Erfassung der Gelenkpunkte bei der Videoanalyse angebracht. Danach erfolgte 
eine standardisierte Erwärmung auf dem Fahrradergometer (5-8 min bei 80 W), wo-
 Geschlecht Körperhöhe [cm] Körpermasse [kg] 
Sportler A Männlich 189 74 
Sportler B Männlich 191 94 
Sportler C Weiblich 175 65 
Sportler D Männlich 193 85 
Sportler E Männlich 184 71 
Sportler F Männlich 174 61 
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ran sich die Kraftdiagnose an der Beinpresse und die Sprungkraftdiagnose anschlos-
sen. Von allen Tests wurden Videobilder aufgezeichnet. 
 
Sprungkraftdiagnose 
Von jedem Sportler waren sechs Strecksprünge ohne Armeinsatz und Auftaktbewe-
gung zu absolvieren. Dabei erfolgte eine Bewegungsvariation bezüglich der Reakti-
onskrafteinleitung am Fuß (Absprung mit und ohne Fußgelenkeinsatz, vgl. Abb. 10). 
Der Sportler hatte die Aufgabe, mit einem Anfangskniewinkel von ≤ 90° zu einem 
selbst gewählten Zeitpunkt maximal nach oben abzuspringen. Die Versuche wurden 
nach 2-3 Probeversuchen mit einer Pause von mindestens 30 s barfuß ausgeführt. 
 
Kraftdiagnose an der Beinpresse des IsoMed 2000  
Zunächst wurden nach 2-3 Probeversuchen zur Eingewöhnung drei isometrische 
Maximalkrafttests bei einem Kniewinkel von 90° zur Erfassung des Aktivierungsver-
haltens durchgeführt (Abb. 12). Der Sportler hatte die Aufgabe das Kraftmaximum 
möglichst schnell zu erreichen und für 2 s zu halten. Danach schlossen sich je drei 
isokinetische Tests in den Geschwindigkeitsstufen2 an: 
 Schwimmen:  0,30 m/s - 0,75 m/s - 1,20 m/s 
 Nordische Kombination:  0,30 m/s - 0,60 m/s - 0,90 m/s - 1,20 m/s. 
 
Abb. 12. Sportler beim isometrischen Test am IsoMed 2000 
Der Ausgangskniewinkel betrug ca. 75°, die Startkraft zum Auslösen der Bewegung 
wurde auf 60 % der Maximalkraftwerte der isometrischen Tests festgelegt. Sie liegt 
bei allen untersuchten Sportlern um ca. 30 % höher als die Gewichtskraft, was einen 
Aktivierungsgrad wie zu Beginn der Strecksprungbewegungen sicherstellt. Zwischen 
den mit maximaler Anspannung absolvierten Wiederholungen wurde eine Pause von 
45 s angeordnet. Die Einleitung der Reaktionskraft aus den Kraftsensoren (3-D) am 
Fuß erfolgte bei allen Versuchen ausschließlich über die Ferse. 
                                            
2  Die Begrenzung auf drei Geschwindigkeitsstufen für die Schwimmer wurde aus organisatorischen 
Gründen, wegen der Einbindung in eine komplexe Untersuchung vorgenommen. 
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4.2 Biomechanische Untersuchungsmethoden 
4.2.1 Anthropometrie 
Im Rahmen der Hauptuntersuchung wurden mit einem 3-D-Scanner Oberflächenmo-
delle der Sportler erzeugt, aus denen sich Segmentlängen bestimmen lassen. Mit der 
Software AnthroScan (Human Solutions, Kaiserslautern) erfolgt diese Bestimmung 
zu einem großen Teil automatisch. Zur präziseren und gesteuerten Erkennung mar-
kanter Körperpunkte, wie z. B. der Gelenkpunkte der unteren Extremität, wurden 
halbkugelförmige Klebemarker verwendet. Diese werden vom Scanner miterfasst 
und von der Software erkannt und verarbeitet. Die Körperpunkte (z. B. Kniegelenks-
palt) können so durch vorheriges Ertasten genauer bestimmt werden. Die anthropo-
metrischen Daten stehen als Textdatei zur Weiterverarbeitung zur Verfügung. In Abb. 
13 ist die untersuchte Körperhaltung dargestellt. 
 
                                
Abb. 13. Oberflächenmodelle: Standardhaltung (links) und Klebemarker an den Gelenkpunkten zur 
automatisierten Bestimmung der Segmentlängen (rechts) 
4.2.2 Kinemetrie 
Die Aufnahmen der Bewegungen erfolgten mit einem Videocamcorder, mit einer 
Aufnahmefrequenz von 50 Hz und einer Belichtungszeit von  1/250 s. Das Video-
signal wurde dabei direkt in einen Rechner gespeist und dort über die IAT-Software 
DV-Video+ (Wagner, 2008) als AVI-Datei gespeichert. Von jedem Test wurde eine 
Videodatei mit Blick senkrecht zur Bewegungsebene zur Bestimmung der Gelenk-
winkel (Sprung-, Knie-, Hüft-, Ellbogen- und Schultergelenk) aufgezeichnet. 
4.2.3 Elektromyografie 
Im Rahmen der Voruntersuchung wurde EMG nur für das linke Bein erhoben, da dies 
aufgrund der Anordnung der Messplätze für die Videokamera sichtbar ist. Somit lie-
gen eindeutig Videobilder, Muskelaktivitäten und Kraftverläufe für die Versuche am 
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IsoMed 2000 vor. In Tab. 3 sind die Muskeln aufgeführt deren Aktionspotentiale ge-
messen wurden. 
Tab. 3. Untersuchte Muskeln 
Muskel Kurzbezeichnung 
M. biceps femoris (caput longum) BF 
M. gastrocnemius medialis GAM 
M. gastrocnemius lateralis GAL 
M. soleus SOL 
M. vastus medialis VAM 
M. vastus lateralis VAL 
 
Für die Messungen wurde das DTS-System (Fa. Noraxon) verwendet und mit einer 
Messrate von 1500 Hz ein Frequenzbereich von 10-500 Hz erfasst. Das System be-
steht aus Elektroden, Verstärker, einer Sende- und Empfangseinheit und einem 
Rechner, der EMG-Signale, Triggersignal und externe Signale (Kraft und Schlitten-
weg) synchronisiert aufzeichnete. Die Elektrodenpräparation wurde gemäß des 
SENIAM-Projekts (Konrad, 2005) durchgeführt (Abb. 14). 
 
        
Abb. 14. Elektrodenapplikation und Bedienoberfläche der Analysesoftware 
Im Anschluss an die Erwärmung erfolgte ein erster Funktionstest. Der MVC-Test, der 
zur Normierung der später erfassten Signale dient, wurde für den M. triceps surae als 
isometrischer Tests am IsoMed 2000 und für die Mm. vasti sowie den M. biceps 
femoris als isometrischer MVC-Test (Testanordnung nach Konrad, 2005) durchge-
führt. 
4.2.4 Dynamometrie 
Die Reaktionskräfte wurden getrennt für jedes Bein mit einer Frequenz von 200 Hz 
erfasst. Die Messung der Kraft erfolgte bei der Untersuchung zur Prüfung des me-
thodischen Vorgehens mit den systemeigenen Kraftsensoren (1-D-Wägezellen). Bei 
einer maximal willentlich ausgeführten kombinierten Knie-Hüftstreckung treten jedoch 
stets Verlustkräfte senkrecht zur Bewegungsrichtung auf (Horst, 2012). Daher kamen 
bei der Hauptuntersuchung mit den Kadersportlern zur Erfassung des Reaktions-
kraftvektors eigens entwickelte 3-D-Kraftsensoren (Knoll, Schleichardt & Hellstern, 
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2007; Nennlast 5 kN, Hersteller: Fa. Drunk, Leipzig) zum Einsatz (Abb. 15). Diese 
wurden an der Fußplatte der Beinpresse befestigt, sodass die isokinetischen Bewe-
gungsprogramme mit einer dreidimensionalen Kraftmessung kombiniert werden 
konnten. 
Die Erfassung der Bodenreaktionskräfte der Strecksprünge (Summe beidbeinig) fand 
am Sprungmessplatz in der Testhalle des IAT statt. Die Messung der Kräfte erfolgte 
in den drei Raumrichtungen mit 12 Kraftsensoren (IAT-Kraftmessplatte: 4 x 3 
Stauchkörper, Messprinzip: Dehnmessstreifen, Verstärker). Es wurden die Kräfte in 
der Bewegungsebene (sagittal) mit einer Frequenz von 500 Hz in einem Zeitfenster 
von 4 s erfasst. 
 
                                 
Abb. 15. Verwendeter 3-D-Kraftsensor (links), an der Fußplatte der Beinpresse befestigt 
4.2.5 Synchronisierung 
Durch einen Taster ausgelöst, wurde bei der Voruntersuchung ein Triggersignal 
(Rechteckimpuls) und ein Lichtblitz erzeugt. Das EMG-System leitet das 
Triggersignal über die Funkstrecke zusammen mit den EMG-Signalen in den Rech-
ner, sodass es systembedingt zu einem Versatz von 312 ms kommt, der im An-
schluss korrigiert wurde. Für die Sprungkraftuntersuchung und die isokinetische Un-
tersuchung am IsoMed 2000 konnte mit dem im EMG-System erfassten Triggersignal 
und den synchron im Videobild sichtbaren Lichtblitz Kinemetrie und EMG synchroni-
siert werden. Durch Einspeisen des Vertikalkraftverlaufs in das EMG-System bei der 
Sprungkraftuntersuchung liegen alle erhobenen Größen synchron vor. Bei den 
isokinetischen Untersuchungen am IsoMed 2000 wurde das Analogsignal des Wider-
lagerwegs mit einem Spannungsteiler für die Erfassung im EMG-Rechner halbiert 
und zusammen mit den EMG-Signalen aufgezeichnet. Da der Widerlagerweg zu-
sammen mit den Kraftsignalen im Ergebnisprotokoll des IsoMed 2000 erfasst wird, 
liegen ebenfalls alle Daten synchronisiert vor.  
Im Rahmen der Hauptuntersuchung mit den Kadersportlern wurden keine elektro-
myografischen Daten erhoben. Die Synchronisierung beschränkte sich dort auf Da-
ten der Kinemetrie und Dynamometrie und erfolgte mit Zeitpunkten, die in beiden Da-
tensätzen eindeutig einander zugeordnet werden konnten – bei der Sprungkraftun-
tersuchung der Moment des Füßelösens, bei den isokinetischen Tests an der Bein-
presse der Moment der ersten Bewegung des Widerlagers. 
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4.3 Auswertungsmethoden 
Zur Auswertung der elektromyografischen und dynamometrischen Daten wurde für 
jede Variation aus drei Versuchen der beste herangezogen. Bei der Sprungkraftun-
tersuchung war die Sprunghöhe das erste Kriterium für die Auswahl. Um Auftaktbe-
wegungen zu quantifizieren, wurde aus den Kraftverläufen das  -Verhältnis (Quotient 
aus Brems- und Beschleunigungskraftstoß) ermittelt. Dabei entsprechen Sprünge mit 
einem Wert von  >0,02 nicht den Modellannahmen für eine konzentrische Bewe-
gung und werden nicht berücksichtigt. 
Bei der Kraftdiagnose am IsoMed 2000 und kinemetrischen Auswertung fanden je-
weils die besten Versuche mit hohem Kraftniveau (Maximalwert und Mittelwert) und 
harmonischem Kraftverlauf Berücksichtigung. Isokinetische Versuche mit hoher Ma-
ximalkraft, aber niedrigem Kraftmittelwert wurden nicht berücksichtigt. Beispiele für 
aufgezeichnete Dynamogramme und die Gelenkwinkelverläufe lassen sich in den 
Kapiteln 6 und 7 finden. Im Folgenden werden die Verfahren der Weiterverarbeitung 
der erfassten Rohdaten näher beschrieben. 
4.3.1 Kinemetrie 
Die als avi-Dateien vorliegenden Videodaten wurden mit der IAT-Software Mess2D 
(Drenk, 2006), im Zeitintervall von 0,04 s vor der ersten Aufwärtsbewegung bis 
0,04 s nach dem Füßelösen vom Boden bzw. vom Widerlager, ausgewertet. Durch 
bildweises Erfassen der zur Bewegungsbeschreibung erforderlichen Körperpunkte 
(Zehengrundgelenk, oberes Sprunggelenk, Kniegelenkspalt, großer Rollhügel, Schul-
ter) im Programm konnten die Koordinaten der Punkte in der Ebene aufgezeichnet 
und in einem nächsten Schritt die Gelenkwinkel berechnet werden, die nun mit einer 
zeitlichen Auflösung von 50 Hz ungeglättet vorlagen. Bei den isokinetischen Tests 
wurde zusätzlich die Sensoroberkante zur Lokalisation des Reaktionskraftvektors er-
fasst. 
Die Glättung der Daten wurde mit kubischen Splines vorgenommen, wobei mit einem 
institutseigenen Programm (Lehmann & Schüler, 2011) gleichzeitig eine Anpassung 
an die Zeitschrittweite der Krafterfassung (200 Hz) und die Berechnung der Gelenk-
winkelgeschwindigkeiten erfolgen konnte. 
Berechnete Parameter der Auswertung waren die Zeitverläufe der Gelenkwinkel für 
das obere Sprunggelenk, das Knie- und Hüftgelenk sowie die Position des Zehen-
grundgelenks bzw. die Sensoroberkante, die der Festlegung des Angriffspunkts des 
Reaktionskraftvektors dienen. Die Definition der Gelenkwinkel für das Sprunggelenk, 
Kniegelenk und Hüftgelenk wird in folgender Darstellung deutlich (Abb. 16). 
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Abb. 16. Definition der Gelenkwinkel 
4.3.2 Elektromyografie 
Zur Auswertung wurde das Programm MyoResearch XP (Fa. Noraxon) verwendet. 
Die Rohsignale des EMG wurden zunächst gleichgerichtet und mit dem Verfahren 
des gleitenden Durchschnitts geglättet (Zeitfenster 50 ms). Danach ließen sich durch 
Markieren von Aktivierungsbeginn und Aktivierungsende (Über- bzw. Unterschreiten 
des Grundrauschens) im Programm für jeden Versuch die integrierte sowie die mittle-
re Aktivität ermitteln und in einer Excel-Datei ablegen. Die mittleren relativen Muskel-
aktivitäten im Ergebnisteil sind mit den Aktivitäten des MVC-Tests normiert. Als Be-
zugsaktivität dieser maximal willentlich ausgeführten Kontraktionen wurde die in ei-
nem Zeitfenster von 500 ms ermittelte größte Aktivität für jeden Muskel verwendet. 
4.3.3 Dynamometrie 
Die Kraftverläufe der Sprungkraftdiagnostik werden vom Moment der ersten Kraftän-
derung bis zum Zeitpunkt des Füßelösens (Kraftwert gleich Null) zur Berechnung der 
Sprunghöhe aus dem Absprungimpuls verwendet. Eine Glättung erfolgt am 
Messplatz standardmäßig mittels Tiefpassfilter mit einer Grenzfrequenz von 40 Hz.  
Die Kraftverläufe der isokinetischen Tests am IsoMed 2000 wurden von der ersten 
Bewegung des Widerlagers bis zum Aussetzen der Kraftwirkung ausgewertet. Die 
Verläufe, aufgezeichnet mit 200 Hz, werden systemseitig mit einem Tiefpassfilter ge-
glättet (Grenzfrequenz 200 Hz). Für die Signale der 3-D-Kraftsensoren der Hauptun-
tersuchung erfolgte keine Nachbearbeitung. Alle Kraftverläufe waren frei von Stör-
signalen oder Schwingungen und konnten als Rohdaten weiterverarbeitet werden. 
Abgeleitete biomechanische Parameter sind die im Intervall der isokinetischen Phase 
berechnete mittlere Kraft, das Kraftmaximum, die Leistung in Bewegungsrichtung, 
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4.3.4 Statistische Methoden 
Für die Berechnung von Gruppenwerten wurden deskriptive Verfahren (Mittelwert – 
MW und Standardabweichung – SD) verwendet. So lag beispielsweise bei der Vor-
untersuchung zur Prüfung des methodischen Vorgehens (Kapitel 6) der Schwerpunkt 
auf der Absicherung der Ausschaltung kniebeugender Muskeln. Mit der Berechnung 
der Mittelwerte der relativen durchschnittlichen Aktivität von M. biceps femoris und 
M. gastrocnemius bei den isokinetischen Tests konnte für die untersuchte Proban-
dengruppe eine Aussage über die Wirksamkeit der geforderten Fußstellung getroffen 
werden.  
Zur Prüfung gesicherter Unterschiede bei Variationen von Testbewegungen (Sprün-
ge mit und ohne Sprunggelenkeinsatz, Geschwindigkeiten) hinsichtlich verschiede-
ner Parameter fand der Randomisierungstest für zwei abhängige Stichproben nach 
Fisher (Bortz & Lienert, 2003) Anwendung. Dieser verteilungsfreie Test gilt für kleine 
Probandenzahlen als zuverlässig und basiert auf der zufälligen Vorzeichenverteilung 
der Differenzen zweier Messreihen. Das Signifikanzniveau wurde auf 0,005 festge-
legt. 
4.4 Berechnung der Parameter des Muskelmodells 
Zur Berechnung der Parameter aus Testbewegungen am IsoMed 2000 wurden mit-
hilfe eines Muskel-Skelett-Modells (alaska3) äußere Größen wie Reaktionskräfte, 
Segmentlängen, Gelenkwinkel in innere Größen wie Muskelkräfte, Muskellängen, 
Hebelarme und Kontraktionsgeschwindigkeiten überführt (inverse Dynamik). Mit die-
sen nun bekannten zeitabhängigen Variablen des Muskelmodells lässt sich für eine 
Bewegung ein überbestimmtes Gleichungssystem aufstellen, mit dem sich die Mus-
kelparameter als dessen invariable Koeffizienten mittels Optimierung bestimmen las-
sen. Abb. 17 stellt das Vorgehen schematisiert dar. 
 
 
Abb. 17. Vorgehensweise bei der Bestimmung der Muskelparameter mittels inverser Dynamik 
  
                                            
3  Programmsystem zur Mehrkörpersimulation (alaska, Version 7.0.1), entwickelt vom Institut für Me-
chatronik in Chemnitz. 
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4.4.1 Inverse Dynamik 
Die invers-dynamischen Berechnungen zur Bestimmung der Muskelkraft des Er-
satzmuskels basieren auf zwei vereinfachenden Annahmen: 
1. Die konzentrische Kniestreckung wird allein vom Ersatzmuskel geleistet. Äußere 
Kräfte werden diesem Muskel zugewiesen. Theoretisch sind somit bei aktiviertem 
zweigelenkigen M. rectus femoris Anteile aus dem Hüftgelenkantrieb möglich und 
inbegriffen. 
2. Die inneren Momente aus der Beschleunigung der Segmentmassen sind bei den 
hier betrachteten Bewegungsgeschwindigkeiten hinreichend klein und können 
vernachlässigt werden. Dies gilt auch für innere Momente aus Reibung. 
Für die Berechnungen bedeutet dies, dass allein bei Kenntnis der Lage der resultie-
renden äußeren Reaktionskraft bezüglich der Lage des Drehzentrums im Kniegelenk 
und Kenntnis des inneren Hebelarms des Ersatzmuskels in jedem betrachteten Zeit-
punkt, die Muskelkraft mit der Formulierung des Momentengleichgewichts im Kniege-
lenk bestimmt werden kann: 
 
                  (12) 
 
Da die Diagnose der kniestreckenden Muskulatur mit einem Programm systematisch 
veränderter isokinetischer Arbeitsbedingungen erfolgt, beschränkt sich die inverse 
Dynamik auf Testbewegungen die am IsoMed 2000 aufgezeichnet wurden. Für diese 
Bewegungen wurden mit den oben beschriebenen Methoden geometrische und dy-
namische Größen beschafft. So konnte durch Videometrie und 3-D-Kraftmessung die 
Lage, Richtung und Größe der Reaktionskraft erfasst werden. Mit dem im Kapitel 5 
beschriebenen Muskel-Skelett-Modell und dem darin integrierten Geometriemodell 
für die Kniegelenkkinematik (Roemer, 2006) und Patellarkinematik war es möglich, 
den lotrechten Abstand der Kraftwirkungslinie bezüglich des momentanen Drehzent-
rums zu bestimmen. Der Hebelarm der inneren Muskelkraft     lag damit vor. Die 
momentane Kraft des Ersatzmuskels für die Kniestreckung konnte so als Eingangs-
größe für die Optimierung näherungsweise berechnet werden. 
4.4.2 Optimierung 
In den Naturwissenschaften hat sich zur Lösung von Ausgleichsproblemen die Me-
thode der kleinsten Fehlerquadrate etabliert. Dabei wird eine Schar von beobachte-
ten Messwerten mit einer Funktion „optimal“ ausgeglichen, indem die Zielfunktion, 
(Summe der Fehlerquadrate) minimiert wird. Allgemein kann das Optimierungspro-
blem folgendermaßen beschrieben werden: 
 
        
  
   
    
 




   
 (13) 
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Dabei ist   die Anzahl der Beobachtungszeitpunkte,   der Vektor der Residuen,   
der Vektor der freien Parameter der Modellfunktion und   der Vektor der Messwerte. 
 ,   und   sind Vektoren gleicher Länge.  
In diesem speziellen Fall ist   der Vektor der mit inverser Dynamik aus den Mess-
werten berechneten Ersatzmuskelkräfte. Die Muskelmodellfunktion      ist das 
Kraftgesetz für den Ersatzmuskel und beinhaltet die Parameter  ,   und   zur Be-
schreibung der Kraft-Geschwindigkeit-Relation nach Sust (1987) und der Kraft-
Längen-Relation      und   nach van Soest und Bobbert (1993). Diese Relationen 
sind zu einem Produktansatz verknüpft und liefern die Ersatzmuskelkraft in Abhän-
gigkeit der invarianten Muskelparameter   und von dessen momentaner Kontrakti-
onsgeschwindigkeit      und Länge     . Es gilt 
 
                 
 
      
        




  (14) 
mit 
                 . (15) 
 
Mit modernen Optimierungsalgorithmen ist es nun möglich, die Parameter so zu be-
stimmen, dass die beobachteten Messwerte in guter Näherung durch die Modellfunk-
tion abgebildet werden. Je weniger fehlerbehaftet die Messwerte sind und je besser 
die Modellfunktion die Phänomene der Muskelphysiologie für den relevanten Gültig-
keitsbereich beschreibt, desto besser ist die Abbildung der Realität durch das Modell 
und desto belastbarer sind die berechneten Parameter. Die Berechnung der Muskel-
parameter wurde mit MatLab (Version 10.0) vorgenommen. Nach Definition des 
Muskelmodells in einer function-Datei übernimmt die implementierte Funktion 
lsqcurvefit die Berechnung der Parameter. Die Minimierung der Fehlerquadrat-
summe gemäß Gleichung 13 erfolgt nach dem Levenberg-Marquardt-Algorithmus. 
Abb. 18 zeigt beispielhaft Messwerte für die Ersatzmuskelkraft     (Punkte) von 
isokinetischen Versuchen und deren Abhängigkeit von den unabhängigen Variablen 
    und     zusammen mit der optimierten Modellfunktion. 
 
 
Abb. 18. Beispiel für eine Ausgleichsfunktion für Messwerte in MatLab 
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5 Modellbildung 
Für die invers-dynamischen (Test an der Beinpresse) und die vorwärtsdynamischen 
(Strecksprungtests) Simulationen wurde je ein Modell in der Simulationsumgebung 
alaska entwickelt, das auf dem vorhandenen Menschmodell alaska/Dynamicus auf-
baut. Beide Modelle liefern mit der Übertragung von Eingangsgrößen in Ergebnis-
größen Informationen und tragen dabei den jeweiligen Anforderungen Rechnung. 
Das Modell für die inverse Dynamik (Abb. 19, links) ist eher als geometrisches Modell 
zur mechanischen Übersetzung äußerer Größen in innere zu begreifen. Ziel ist die 
Generierung von Eingangsdaten für die Berechnung der individuellen Muskelpara-
meter. Beim vorwärtsdynamischen Modell (Abb. 19, rechts) geschieht diese Überset-
zung mit der Wirkung von Muskelkräften und den dadurch verursachten Bewegun-
gen in entgegengesetzter Art und Weise. Ziel ist hier die realistische Simulation von 
Strecksprüngen. 
 
                   
Abb. 19. Entwickelte Muskel-Skelett-Modelle, links: Geometriemodell für invers-dynamische Berech-
nungen, rechts: Modell „Sprung“ für vorwärtsdynamische Strecksprungsimulationen 
Für die Beschreibung der Modelle in diesem Kapitel soll nach der Vorstellung des 
Simulationssystems alaska zunächst eine Unterteilung in ein Starrkörpermodell zur 
Abbildung der Bewegung der menschlichen Gliederkette und den damit verknüpften 
Muskelelementen erfolgen. Später werden die Modelle und ihre Funktionalitäten im 
Einzelnen vorgestellt.  
5.1 Mehrkörpersimulationssystem alaska 
Der spezielle und hier relevante Fall einer menschlichen Gliederkettenbewegung 
wird im verwendeten Simulationssystem alaska durch alaska/Dynamicus abgebildet. 
Hierbei stellt alaska/Dynamicus als Bibliothek von Modellelementen ein AddOn zu 
alaska dar (Abb. 20).  
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Abb. 20. Prinzipielle Hierarchie der Modellbibliothek alaska/Dynamicus 
Grundsätzlich werden zwei Herangehensweisen unterschieden, zum einen die „Ana-
lyse realer Bewegungsvorgänge“ und zum anderen die „Dynamiksimulation“ (alaska 
Referenzhandbuch, 2011). Ersteres dient vornehmlich der Bewegungsanalyse auf 
der Grundlage einer zuvor aufgezeichneten Bewegung (Video). Dabei kann, nach 
Auswertung und Vorliegen der Raum-Zeit-Koordinaten markanter Körperpunkte, die 
beobachtete Bewegung mit einem Trackingverfahren auf das Starrkörpermodell 
übertragen werden. Mit Methoden der inversen Kinematik und Dynamik lassen sich 
so z. B. Weg- und Kraftgrößen berechnen und die Bewegung analysieren. Diese 
Herangehensweise wird in dieser Arbeit im Geometriemodell umgesetzt. Auf die zu-
grunde liegenden mathematischen Berechnungsverfahren wird an dieser Stelle nicht 
weiter eingegangen. 
Die zweite Herangehensweise bedeutet eine entweder dynamische oder rheonome 
Steuerung der menschlichen Gliederkette. Diese Steuerungen sind alles andere als 
trivial und haben das Ziel, Antriebskräfte zu berechnen, um eine beobachtete Refe-
renzbewegung stabil und ohne nennenswerte Abweichungen abbilden zu können. In 
dieser Arbeit wurden rheonome Steuerungen, also Steuerungen der Gelenkwinkel, 
unter Wirkung äußerer Kräfte – in diesem Fall Muskelkräfte – angewendet. Der Algo-
rithmus der diese Steuerung umsetzt, wurde am Institut für Mechatronik Chemnitz 
entwickelt (Maißer & Jungnickel, 2000). Er basiert auf der Lagrange-Mechanik, einer 
ganzheitlichen Betrachtungsweise die die Energiebilanz eines Systems einbezieht. 
Die Bewegungsgleichungen entsprechen demnach den Lagrange-Gleichungen 
2. Art, da die berücksichtigte kinetische Energie eine quadratische Form aufweist. 
Die allgemeine Form der Lagrange-Gleichung wird mit den virtuellen Verrückungen 
    und     und den generalisierten Kräften   wie folgt aufgeschrieben: 
 
                (16) 
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Die kinetische Energie, 
 
     
 
 
   
 
       
     (17) 
mit der Anzahl der Freiheitsgrade des MKS n und die Reaktionskräfte aus den äuße-
ren Zwangsbedingungen    liefern die explizite Form der Langrange-Gleichung: 
 
           
           
           (18) 
Dabei bedeuten        die verallgemeinerte und vom Bewegungszustand   abhän-
gige Massenmatrix sowie      den Anteil der Corioliskraft und Zentrifugalkräfte. Mit 
dieser Gleichung sind die Beschleunigungen        bei bekanntem Bewegungszu-
stand                und auch die generalisierten Reaktionen    bestimmbar. In offe-
nen kinematischen Ketten lassen sich die inneren Zwangskräfte    als Gelenkkräfte 
und -momente interpretieren. 
 
Die beschriebenen komplexen Grundlagen der Berechnung bleiben bei der Nutzung 
von alaska im Verborgenen. Zur Entwicklung eines Modells stehen dem Nutzer zwei 
Möglichkeiten zur Verfügung: Zum einen existiert eine grafische Benutzeroberfläche 
(Abb. 21), zum anderen können in einer objektorientierten Beschreibungssprache 
Modelle im Texteditor erstellt werden. 
 
         
Abb. 21. Grafische Benutzeroberfläche des Mehrkörpersimulationssystems alaska 
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5.2 Starrkörpermodell 
Starrkörpersysteme sind eine Anordnung mehrerer starrer Körper die untereinander 
durch verschiedene „ideal technische“ Gelenke gekoppelt sind und somit mecha-
nisch in Beziehung stehen. Diese Körper sind gekennzeichnet durch geometrische 
und inertiale Eigenschaften, die Gelenke durch Freiheitsgrade. Die Segmente wer-
den im Sinne unveränderlicher Massenträgheit und Lage der Segmentmassen-
schwerpunkte, bezüglich des Segments, als starre Körper behandelt. Die Freiheits-
grade dieser Gelenke sind so gewählt, dass die betrachteten Bewegungen abgebil-
det werden können.  
Das verwendete Menschmodell alaska/Dynamicus ist dreidimensional und Bestand-
teil des Simulationssystems alaska. Es setzt sich aus 21 Segmenten zusammen 
(s. Abb. 20). Der Rumpf ist in diesem Modell in drei Teile gegliedert, was für die zu 
erwartenden Bewegungen der Wirbelsäule als ausreichend angesehen wird. Die Ver-
teilung der Masse für jedes Segment und somit die Lage des Segmentschwerpunkts 
wird definiert durch Masseprimitive (z. B. Kegelstumpf, Zylinder, Ellipsoide; Abb. 22). 
 
  
Abb. 22. Verwendetes Starrkörpermodell „alaska/Dynamicus“ mit Masseprimitiven bei der Simulation 
eines Strecksprungs ohne Sprunggelenkeinsatz (Sprung von der Ferse) 
Simulationen von Beinstreckungen für einen Sportler unter Berücksichtigung indivi-
dueller Muskelparameter setzen voraus, dass auch die Starrkörpermodelle individuell 
angepasst werden können. Standardmäßig werden zur Skalierung des Menschmo-
dells die Berechnungsvorschriften nach Zatsiorsky und Seluyanov (1983) verwendet, 
in das die Parameter Geschlecht, Körperhöhe und Körpermasse bei der Berechnung 
der Segmentlängen, -massen und deren Schwerpunktlage eingehen. Jedoch bietet 
alaska/Dynamicus die Möglichkeit, Segmentkenngrößen, die z. B. aus einer Vermes-
sung des Sportlers bekannt sind, zu ändern und eine genauere Abbildung zu erhal-
ten. So wurden in den Modellen die Längen für Ober- und Unterschenkel mit Daten 
aus der Sportlervermessung individuell angepasst. 
Die Kopplung der Segmente und die Definition ihrer möglichen Bewegungen zuei-
nander werden durch die Gelenke realisiert. Da die Segmentbewegungen bei 
Strecksprüngen stets in einer Ebene stattfinden, sind die Gelenke dementsprechend 
gewählt. Das bedeutet, dass für das Schulter-, Ellbogen- (Armbewegungen), Hüft-, 
Knie- und oberes Sprunggelenk einfache Drehgelenke implementiert wurden, die die 
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zu erwartenden Bewegungen der Gliederkette gewährleisten. Die Gelenke lassen die 
Relativbewegung eines Segments entweder zu oder können durch eine Vorgabe ei-
nes Gelenkwinkelverlaufs gesteuert werden. Dafür muss dies in der Modelldatei für 
die Komponente des Gelenks vereinbart werden und eine Textdatei mit der Zeitreihe 
der Gelenkbewegung vorliegen. 
Die Fokussierung der Arbeit auf den Ersatzmuskel für die Kniestreckung lässt dem 
Kniegelenk eine besondere Bedeutung zukommen. Die im Ersatzmuskel generierten 
Kräfte sind dabei maßgeblich von der Muskellänge und der Kontraktionsgeschwin-
digkeit abhängig. Durch das in alaska/Dynamicus implementierte Kniegelenkmodell 
nach Roemer (2006, Abb. 23) lässt sich der beschriebene Roll-Gleit-Mechanismus im 
Kniegelenk simulieren, wodurch die Kinematik der anschließenden Muskeln (Mm. 
vasti, M. gastrocnemius) charakteristisch abgebildet werden kann (Subke, 1996; 
Spoor, van Leeuwen, Meskers, Titulaer & Huson, 1990). 
 
        
Abb. 23. Kniemodell nach Roemer (2006) mit wandernder Drehachse, erweitert um die Patellarkine-
matik 
Darüber hinaus gelingt die Berechnung der während der Gelenkbewegung wandern-
den Drehachse und damit die charakteristische Vorhersage der Hebelverhältnisse für 
die das Kniegelenk überspannenden Muskeln, bezüglich des momentanen Drehzent-
rums. Das verwendete Kniemodell wurde aufgrund fehlender Eingangsgrößen nicht 
individuell angepasst. Allen Modellen liegt demnach dieselbe Geometrie für 
Femurkondylen und Tibiaplateau zugrunde.  
Für die Simulation der Patellarkinematik wurde eine Erweiterung des bestehenden 
Modells vorgenommen. Die Bewegung der Patella geschieht demnach auf verein-
fachte Art und Weise durch einen masselosen Quader der sich auf einer elliptischen 
Bahn ohne Reibungsverluste bewegen kann. Hierfür wurde an drei Punkten ein bila-
teraler Kontakt zwischen dem Quader und den Ellipsen definiert, sodass die Bewe-
gung der Patella ohne Rotation ausschließlich entlang der Ellipsen stattfindet (Abb. 
24). Die elliptischen Bahnen sind dem Verlauf der Trochlea angenähert. An den 
Quader sind Kniestrecker und Patellarsehne angeschlossen, sodass dieser Kräfte 




Abb. 24. Modellierung der Patellarkinematik 
Das verwendete Modell für die Kniegelenk- und Patellarkinematik reicht von seiner 
Genauigkeit nicht an das von Roemer (2006) entwickelte individuelle Modell heran. 
Es grenzt sich jedoch mit der Berücksichtigung der wandernden Drehachse und den 
beliebigen von einem Kreis verschiedenen Bewegungsbahnen der Patella von ver-
einfachten Geometriemodellen für das Kniegelenk ab. Bei genauerer Kenntnis der 
Geometrie (Goebel, 2000) der artikulierenden Segmente sind mit diesem Modell je-
doch Genauigkeitssteigerungen zu erwarten. 
Abb. 25 zeigt die Einordnung der Verläufe für den Hebelarm des Ersatzmuskels 




Abb. 25. Hebelarme     des Ersatzmuskels (Mm. vasti) der untersuchten Sportler (graue Linien) be-
züglich der aktuellen Drehachse im Vergleich mit Modellen der Literatur 
5.3 Muskeln und Sehnen 
Zur Abbildung der Muskeln und Sehnen in den Modellen wurden einfache Feder-
Dämpfer-Elemente verwendet. Diese stellen eine geradlinige Verbindung zwischen 
zwei Koordinatensystemen (Ansatz und Ursprung) her und definieren so die Kraftwir-
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kungslinie zwischen diesen (Abb. 23, links). Die Größe und Richtung der zwischen 
den Koordinatensystemen wirkenden Kräfte wird in der klassischen Mechanik von 
der Vordehnung, dem Abstand (Steifigkeit) und der Abstandsänderungsgeschwindig-
keit (Dämpfung) festgelegt. In den Modellen sind diese Kraftgesetze für die Patellar-
sehne und den zweigelenkigen Wadenmuskel M. gastrocnemius umgesetzt. Für das 
Geometriemodell sind die Feder-Dämpfer-Konstanten nicht relevant, da hier keine 
Kräfte wirken und nur die Muskelkinematik von Interesse ist. Die Konstanten sind so 
eingestellt, dass keine Schwingungen im System auftreten und die Ergebnisse gut 
weiterverarbeitet werden können. 
Die Kraftentwicklung für den Ersatzmuskel „Kniestrecker“ im Simulationsmodell 
„Sprung“ folgt gemäß den im Kapitel 2 beschriebenen Funktionen für die Aktivierung, 
die Kraft-Längen-Relation und die Kraft-Geschwindigkeit-Relation. In Tab. 4 sind die 
verwendeten Kraftgesetze genannt. Verknüpft in einem Produktansatz stellen sie das 
Muskelmodell für den Ersatzmuskel „Kniestrecker“ dar. 
Tab. 4. Faktoren der Energieabgabe im Ersatzmuskel „Kniestrecker“ 
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    = aktuelle Länge des Ersatzmuskels,         = optimale Länge des Ersatzmuskels,     = Kraft des 
Ersatzmuskels,      = isometrische Maximalkraft des Ersatzmuskels,     = aktuelle Kontraktionsge-
schwindigkeit des Ersatzmuskels 
Das Kraftgesetz, wie es der Berechnung der Muskelparameter und den vorwärtsdy-
namischen Simulationen zugrunde liegt, kann wie folgt als Produktansatz aufge-
schrieben werden: 
 
                    
           
 
     
         




   (19) 
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Die Ansatz- und Ursprungspunkte der Muskeln an den Segmenten wurden der Lite-
ratur entnommen (Brand et al., 1982; Klein Horsman, Koopmann, van der Helm, 
Prosé & Veeger, 2007) und an den Segmentlängen relativiert. Mit der Skalierung des 
Starrkörpermodells erfolgt auch eine Skalierung dieser Punkte. 
5.4 Geometriemodell 
Das Geometriemodell dient der Abbildung der individuellen geometrischen Verhält-
nisse bei den isokinetischen Krafttests und damit der Berechnung von kinematischen 
Größen der Muskelkontraktion und der Muskelkraft aus dem Momentengleichgewicht 
mit der äußeren Reaktionskraft. Dieses Ziel verfolgend wurde die Funktionalität des 
Modells ausgelegt. Das Menschmodell alaska/Dynamicus sieht vor, Bewegungen der 
Gliederkette über die Vorgabe von Gelenkwinkel-Zeit-Verläufen zu steuern. Da in 
diesem Modell Bewegungen oberhalb des Hüftgelenks nicht von Interesse sind bzw. 
keine am Rumpf oder Becken ansetzenden Muskeln betrachtet werden, wurden alle 
Gelenke hüftaufwärts arretiert und der Rumpf fix gelagert. Um nun die mittels 
Videometrie erfasste Bewegung zu simulieren, erwies sich folgendes Vorgehen als 
geeignet: Da in den Krafttests keine maßgeblichen Verschiebungen zwischen dem 
Fuß und dem Lastschlitten auftraten, konnte im Modell eine weitere Zwangsbedin-
gung eingeführt werden. Die Ferse wurde unverschieblich, mit einem Drehfreiheits-
grad senkrecht zur Bewegungsebene, mit einem Schlitten verbunden, der über ein 
Schubgelenk mit der Umgebung gekoppelt ist und somit nur geradlinige Bewegun-
gen gestattet. Über die aus der Videometrie ermittelten Kniewinkelverläufe, in Ver-
bindung mit der Führung der Bewegung über das Schubgelenk und den individuellen 
Segmentlängen, konnten die Bewegungen mit entsprechender Genauigkeit simuliert 
werden. Einen weiteren wichtigen Parameter stellt die vertikale Position der Lastein-
leitung an der Ferse bezüglich des Hüftgelenks dar, die mittels Videometrie ermittelt 
und im Modell eingestellt werden konnte. 
Die Berechnung der Ergebnisgrößen erfolgte quasistatisch. Das bedeutet, dass in 
jedem Berechnungsschritt ein statisches Momentengleichgewicht aus dem Moment 
des äußeren Reaktionskraftvektors der Bewegungsebene und dem inneren Muskel-
moment gebildet wird, mit dem sich die Muskelkraft berechnen lässt (Tab. 5). Die 
vorhandenen Trägheitsmomente und -kräfte bleiben dabei unberücksichtigt. Zur Er-
läuterung: Die Kraft zur Segmentbeschleunigung (Rotation und Translation) der 
Beinkette verschwindet im inneren Kräftespiel und ist äußerlich nicht messbar, wird 
jedoch, abzüglich der Unterstützung durch Gravitationskräfte, im Zuge der Bewegung 
vom Muskel geleistet. Dadurch wird die real wirkende Muskelkraft geringfügig unter-
schätzt. Bei späteren vorwärtsdynamischen Simulationen zur Segmentbewegung ist 
dieser Anteil wiederum erforderlich. In einer Voruntersuchung wurde die Vorgehens-
weise der quasistatischen Berechnung evaluiert. Dazu wurden aus der den Antrieb 
der Beinkette leistenden Reaktionskraft des Schubgelenks das Kniegelenkmoment 
und die Muskelkraft berechnet. Sie macht für die hier untersuchten Bewegungsge-
schwindigkeiten einen Anteil von < 5 % aus und wird vernachlässigt (vgl. auch 
Bobbert, 2012). 
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In Tab. 5 sind die wesentlichen Parameter für die Modellbildung und Berechnung der 
isokinetischen Krafttests zusammengefasst. 
Tab. 5. Prinzipieller Aufbau, Eingangs- und Ausgabegrößen des Geometriemodells 
Eingangsgrößen des Geometriemodells 




 Kniewinkel-Zeit-Verlauf  Reaktionskraft-Zeit-
Verlauf (2-D)  





Ausgabegrößen des Geometriemodells 
 Lasthebel,       
 Muskelkrafthebel,     
(bez. Momentandrehzentrum im Knie) 
 Muskellänge,     
 Muskelkontraktionsgeschwindigkeit,     
 Muskelkraft,     
 
Der wesentliche Zweck des Geometriemodells besteht in der Überführung äußerer 
kinematischer Größen wie z. B. dem Kniewinkel in innere. Wie oben beschrieben 
(Gleichung 9), entwickelte Sust (1987) eine Geometriefunktion, die in Abhängigkeit 
anthropometrischer Maße die Berechnung der Kontraktionsgeschwindigkeit des Er-
satzmuskels aus der Änderungsrate des Abstands   zwischen Sprung- und Hüftge-
lenk leistet. Diese Funktion ist bei Sust (1987) auch für Kräfte gültig, da Kräfte und 
Geschwindigkeiten jeweils gleichgerichtet parallel sind. Abb. 26 stellt den Übertra-
gungsfaktor zwischen äußerer und innerer Geschwindigkeit über dem Gelenkab-
stand   für das Modell nach Sust (1987) und das in dieser Arbeit entwickelte Modell 
dar. Es wird deutlich, dass die Modelle die gleiche Charakteristik aufweisen, sich je-
doch hinsichtlich des Übertragungsfaktors unterscheiden. Besonders im Bereich des 
nahezu vollständig gestreckten Kniegelenks ab   = 0,85 m (entspricht 165° Kniewin-
kel), wo die Sust´sche Geometriefunktion Polstellencharakter aufweist, während die 
Kontraktionsgeschwindigkeit des Ersatzmuskels des entwickelten Modells die äußere 
Geschwindigkeit    nicht erreicht (        ).  
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Abb. 26. Vergleich der Geometriefunktion des entwickelten Geometriemodells mit der Geometriefunk-
tion nach Sust (1987) anhand des Übertragungsfaktors.  
Eingangsgrößen Sust:    =    = 0,44 m,   = 0,062 m (Kniegelenkradius); Eingangsgrößen 
entwickeltes Modell:    =    = 0,44 m, Hebelarm des Ersatzmuskels     = 0,045 m, Kniemo-
dell nach Roemer (2006).  
5.5 Simulationsmodell „Sprung“ 
Zur Simulation von ebenen Strecksprungbewegungen wurde das Simulationsmodell 
„Sprung“ entwickelt. Mithilfe des Modells können gemäß definierter Gelenkantriebe 
und wirksamer Gravitationskraft die Bewegungen der Gliederkette simuliert werden. 
Das Menschmodell alaska/Dynamicus sieht dabei standardmäßig die Steuerung über 
Gelenkwinkel vor, die als Zeitreihen in xml-Dateien definiert sind (rheonome Steue-
rung). Dies trifft hier für die Gelenke Schulter, Ellbogen und Hüfte zu. Für diese Ge-
lenke liegen die Winkelverläufe aus der Videoanalyse vor. Die Gelenke der Wirbel-
säule bleiben starr. Die Bewegungen des Knie- und Sprunggelenks werden aus der 
Wirkung der Ersatzmuskelkraft im Zusammenspiel mit den Beschleunigungskräften 
der übergeordneten Segmente und der Gravitationskraft generiert. War der Ersatz-
muskel im Geometriemodell noch ein Feder-Dämpfer-Element, so wirken im Modell 
„Sprung“ die Kräfte des Muskelmodells gemäß den aktuellen kinematischen Arbeits-
bedingungen und des Aktivierungsgrades. Weiterhin bestimmen die zuvor ermittelten 
individuellen Muskelparameter die Größe der kniestreckenden Kraft. Die Kräfte des 
Ersatzmuskels greifen direkt an der frei auf einer elliptischen Bahn beweglichen Pa-
tella an und werden von dort über die Patellarsehne auf die Tibia (Ansatzpunkt: 
Tuberositas tibiae) übertragen. Die Patellarsehne wurde als Federelement mit einer 
Federkonstante von 800 kN/m (Onambele-Pearson & Pearson, 2007; O’Brien, Ree-
ves, Baltzopoulos, Jones & Maganaris, 2010) modelliert. Die zu erwartenden Verfor-
mungen sind aufgrund der hohen Steifigkeit gering (keine verzögerte Kraftwirkung 
durch gespeicherte Energie). So besteht gemäß der Strategie der inversen Dynamik 
eine unmittelbare Kopplung zwischen Muskelkontraktionen und Änderungen des 
Kniewinkels. Einziger freier Parameter des Ersatzmuskels ist der Grad der Anfangs-
aktivierung, der iterativ bestimmt werden muss. 
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Aus der Kniestreckung speist sich, ohne zusätzlichen Energieeintrag, die Streckung 
des Sprunggelenks. Über den Ursprung am Femurkopf und den Ansatz an der Ferse 
(Tuber calcanei) stellt ein Feder-Dämpfer-Element (M. gastrocnemius) die Verbin-
dung zwischen den beiden Gelenken her und überträgt Kräfte vom Knie- zum 
Sprunggelenk. Die Modellierung dieses Mechanismus stellt vor dem Hintergrund der 
zeitlichen Koordination der Antriebsimpulse eine Herausforderung dar. Während die 
Aktivierung des Ersatzmuskels für die Kniestreckung streng dem vorgegebenen Ver-
lauf folgt (maximal willentliche Aktivierung), bestimmen hier die Steifigkeit     der 
Einschaltzeitpunkt und das Einschaltverhalten (   und   ) als freie Parameter des 
Wadenmuskels über den Beschleunigungsverlauf der gesamten Gliederkette. Sie 
müssen in einem Optimierungsprozess so ermittelt werden, dass eine optimale Simu-
lation des beobachteten Sprungs geschieht. Abb. 27 zeigt beispielhaft den Verlauf 
der Steifigkeitszunahme (Haversine-Funktion) mit den definierenden Parametern. 
 
          
 
Abb. 27. Verlauf der Steifigkeitszunahme des zweigelenkigen Wadenmuskels mit den freien Parame-
tern                ,    und    gemäß einer Haversine-Funktion 
Als Annahme wurde   -   auf 0,3 s gesetzt. Dies entspricht näherungsweise dem 
Zeitfenster zum Erreichen der maximalen isometrischen Kraft der Beinkette (siehe 
Kapitel 7.1). Somit kann das Verhalten der Steifigkeitszunahme im Ersatzmuskel 
M. gastrocnemius als Funktion der Zeit allein durch     und    beschrieben werden. 
 
Die Interaktion des Modells mit dem Boden in vertikaler Richtung wird über Kontakt-
punkte realisiert. Je nach Art des Sprungs – Sprung von der Ferse oder Sprung vom 
Ballen – sind entsprechende Kontaktpunkte am Fußsegment definiert, die mit einer 
Bodenkontaktfläche interagieren (Abb. 28). Die Einstellungen des Kontaktmodells 
haben einen nicht zu vernachlässigenden Einfluss auf die Ergebnisgrößen. So wurde 
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festgestellt, dass ein zu steif modellierter Kontakt zum vorzeitigen kurzen Lösen des 
Fußes während der Streckphase führen kann. Diese „Flugphasen“ bewirken, dass 
sich die Beinkette widerstandfrei strecken kann, wodurch den Antrieb verfälschende 
Arbeitsbedingungen entstehen. Eine weniger starre Lagerung hat größere Durch-
dringungen der Kontaktfläche durch die Kontaktpunkte zur Folge, bildet jedoch das 
dynamische Gesamtverhalten, auch vor dem Hintergrund von Weichteilverschiebun-
gen, besser ab. Die Kontaktsteifigkeit wurde in vertikaler Richtung auf 300 kN/m ge-
setzt. 
 
          
Abb. 28. Kontaktmodellierung für einen Sprung ohne (links) und mit Sprunggelenkeinsatz (rechts) 
Die Sperrung weiterer Freiheitsgrade zur Lagerung des Gesamtsystems wurde ge-
mäß der Reduzierung der Bewegung auf der Sagittalebene vorgenommen (Tab. 6). 
So sind Verdrehungen um die Körperlängsachse (z-Achse), die -tiefenachse (x-
Achse) und seitliche Verschiebungen (y-Achse) unterbunden. Die Verdrehung um die 
Breitenachse (y-Achse) ist frei, sodass ein Nachvorn- bzw. Nachhintenkippen des 
Systems möglich wäre. Durch das relativ große Trägheitsmoment um diese Achse, 
die kurzen Simulationszeiten für den Absprung von < 0,4 s und die Anfangsausrich-
tung des Systemschwerpunkts senkrecht über dem Lagerungspunkt, fallen diese 
Kippbewegungen des einer Pendelstütze gleichenden Systems gering aus und ver-
fälschen die Ergebnisse nicht. Somit können vertikale Sprünge simuliert werden. 









Tab. 6. Prinzipieller Aufbau, Eingangs- und Ausgabegrößen des Simulationsmodells „Sprung“ 
Eingangsgrößen des Simulationsmodells „Sprung“ 




 Gelenkwinkelverläufe (Schulter, 
Ellbogen, Hüfte) 
 Anfangsgelenkwinkel Knie, 
Sprunggelenk 
 Muskelparameter  
Ersatzmuskel „Kniestre-
cker“:  ,  ,  ,     ,  ,   
 Parameter „Wadenmus-
kel“:    ,    
 
                          
 
                                  Antriebe                                                      Lagerung des Modells 
 
Ausgabegrößen des Simulationsmodells „Sprung“ 




 Muskellänge,     
 Muskelkontraktionsgeschwindigkeit,     
 Muskelkraft,     
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6 Ergebnisse der Voruntersuchung 
Die Untersuchung zielt auf die Analyse der Muskelaktivitäten ab und sollte Auf-
schluss über das innere Kräftespiel bei den Testübungen der Sprungkraftdiagnose 
und Kraftdiagnose am IsoMed 2000 geben. Dabei sollen die Voraussetzungen für 
das entwickelte Modell geprüft werden: (1) hinsichtlich der isolierten Diagnose der 
Kniegelenkstrecker und (2) hinsichtlich der gleichbleibenden Aktivierung der betrach-
teten Muskeln unter den variierten Arbeitsbedingungen. 
Zu (1): Eine Voraussetzung für das im Kapitel 5 beschriebene Modell ist eine isolierte 
Diagnose der Kniegelenkstrecker. Neben der Tatsache, dass bei Krafttests die 
Sprunggelenkstrecker innerhalb der Beinkette limitierend wirken können, müssen bei 
Koaktivierung der zweigelenkigen knieüberspannenden Muskeln, M. biceps femoris 
und M. gastrocnemius, deren kniebeugenden Kraftanteile vom M. quadriceps kom-
pensiert werden, ohne dass diese Kräfte am Widerlager messbar sind. Durch die 
Lasteinleitung an der Ferse soll die kniestreckende Muskulatur weitestgehend isoliert 
werden, sodass eine Beeinflussung durch innere kniebeugende Kräfte des 
M. gastrocnemius weitestgehend ausgeschlossen werden kann. Die direkte Ablei-
tung der Ersatzmuskelkraft des Kniestreckers aus dem äußeren Kniegelenkmoment 
ist somit möglich (einschließlich unterstützender nicht quantifizierbarer Anteile aus 
dem Hüftgelenk durch den M. rectus femoris). Aus den beobachteten Muskelaktivitä-
ten des M. biceps femoris und M. gastrocnemius kann eine Aussage über die Güte 
der isolierten Kraftdiagnose formuliert werden.  
Zu (2): Eine weitere Annahme des Muskelmodells stellt die maximal willentliche Akti-
vierung der kniestreckenden Muskulatur während der Krafttests dar. Die Beobach-
tung der Muskelaktivität der Mm. vasti ermöglicht hierbei die Sicherstellung gleich-
bleibender und möglichst hoher Aktivitäten. Nur so können die Effekte veränderter 
muskulärer Arbeitsbedingungen (Beugetiefe, Geschwindigkeiten) auf die in den Mus-
kelmodellen abgebildeten muskelphysiologischen Phänomene zurückgeführt werden. 
Die ermittelten Parameter sind somit interpretierbar.  
Im Folgenden sind biomechanische Parameter, Muskelaktivitäten und kinemetrische 
Daten für die einzelnen Variationen, als Mittelwerte über alle fünf Probanden und 
Versuche pro Variation, zusammen mit den Standardabweichungen dargestellt. Zu-
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6.1. Sprungkraftdiagnose 
Zur Bewertung der Sprünge wurde die aus dem Absprungimpuls berechnete 
Sprunghöhe herangezogen. In Tab. 7 sind für jeden Probanden die maximalen 
Sprunghöhen angegeben. 
Tab. 7. Sprunghöhen für die variierten Ausgangskniewinkel       [cm] 
 













Proband A 41 43 49 28 24 29 
Proband B 50 42 49 36 31 42 
Proband C 42 32 40 30 14 13 
Proband D 27 27 30 23 15 28 
Proband E 25 24 28 22 14 21 
MW (± SD) 37 (± 11) 34 (± 9) 39 (± 10) 28 (± 6) 20 (± 8) 27 (± 11) 
 
Die Ergebnisse zeigen einen deutlichen Einfluss des Sprunggelenkeinsatzes auf die 
Sprunghöhe, der bei Betrachtung der Mittelwerte aller Sprunghöhen für beide Varia-
tionen einen Beitrag des Sprunggelenks an der Sprunghöhe von ca. 27 % ergibt. 
Dies entspricht der in der Literatur angegebenen Größenordnung (Luthanen & Komi, 
1978; Bobbert et al., 1986a). Um diesen Effekt statistisch nachzuweisen, wurden die 
Sprunghöhen mit einer Randomisierungsvarianzanalyse (verteilungsfreier Test nach 
Fisher; in Bortz & Lienert, 2003) untersucht. Im Ergebnis führt die Variation der Last-
einleitung am Fuß zu signifikanten Unterschieden (  = 0,001). Mit demselben Verfah-
ren wurden auch die Sprunghöhenunterschiede aus der Variation des Kniewinkels 
geprüft. Hier ergaben sich stets signifikante Unterschiede beim Vergleich mit der Va-
riante der hohen Hocke (   0,001). Die Varianten Vorzugshaltung und tiefe Hocke 
wiesen hingegen keine signifikanten Unterschiede auf. 
 
Zur Bewertung des Aktivierungsverhaltens der betrachteten Muskeln sollen im Fol-
genden die mittleren relativen Aktivitäten betrachtet werden. Tab. 8 und Tab. 9 zei-
gen die mittleren relativen Aktivitäten für den jeweils besten Sprung für die Vorzugs-
haltung (Kniewinkel ca. 100°) als Mittelwerte (MW) und Standardabweichung (± SD). 
Tab. 8. Mittlere relative Aktivitäten der Variante Vorzugshaltung mit Sprunggelenkeinsatz [%] 
 VAL VAM SOL GAL GAM BF 
Proband A 68 80    69    78    81 13 
Proband B 71 62    46    73    53 39 
Proband C 57 36  100    64    75 18 
Proband D 70 72    64    85  100 28 
Proband E 78 82    66  100    70 31 
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Tab. 9. Mittlere relative Aktivitäten der Variante Vorzugshaltung ohne Sprunggelenkeinsatz [%] 
 VAL VAM SOL GAL GAM BF 
Proband A 61 79 78 65 50 18 
Proband B 72 69 66 70 76 27 
Proband C 62 30 49 26 27 20 
Proband D 75 77 49 67 69 37 
Proband E 85 63 48 35 51 33 
MW (± SD) 71 (± 10) 64 (± 20) 58 (± 13) 53 (± 21) 55 (± 19) 27 (± 8) 
 
Der Vergleich der mittleren relativen Muskelaktivitäten der Variation mit und ohne 
Sprunggelenkseinsatz zeigt für die über das Kniegelenk spannende zweigelenkige 
Wadenmuskulatur (M. gastrocnemius) eine deutliche Verminderung von 78 % auf 
54 % (  = 0,002).  
In Tab. 10 sind die mittleren relativen Aktivitäten für jede Variation und für alle Pro-
banden als Mittelwerte zusammengefasst. Für die zweigelenkige Wadenmuskulatur 
(GAL, GAM) konnten für die Variation des Sprunggelenkeinsatzes in allen Aus-
gangshaltungen Unterschiede nachgewiesen werden (  < 0,005). Auch für den 
M. soleus führt die Maßnahme zu geringeren Aktivitäten. Bei den Mm. vasti treten 
nahezu keine Unterschiede zwischen den Varianten auf. Beim M. biceps femoris lie-
gen insgesamt geringe Aktivitäten vor. Die Variation der Ausgangskniehaltung führt 
zu keinen nennenswerten Unterschieden in der Aktivierung. 
Tab. 10. Mittelwerte und Standardabweichungen der mittleren relativen Aktivitäten [%] 
Ausgangs-
haltung 
Variation VAL VAM SOL GAL GAM BF 
Vorzugshal-
tung 
mSGE 69 (±   8) 66 (± 19) 69 (± 20) 80 (± 14) 76 (± 17) 26 (± 10) 
oSGE 71 (± 10) 64 (± 20) 58 (± 13) 53 (± 21) 55 (± 19) 27 (±   8) 
Hohe Hocke 
mSGE 85 (± 12) 59 (± 17) 67 (± 20) 77 (± 13) 66 (± 14) 25 (± 16) 
oSGE 73 (± 16) 68 (± 26) 32 (± 16) 37 (± 27) 43 (± 19) 26 (±   7) 
Tiefe Hocke 
mSGE 68 (± 10) 67 (± 21) 74 (± 24) 82 (± 14) 74 (± 15) 26 (± 13) 
oSGE 79 (± 10) 77 (± 20) 54 (± 21) 48 (± 34) 48 (± 25) 29 (± 11) 
 
Abschließend zu den elektromyografischen Betrachtungen werden die gemittelten 
Aktivierungsphasen aller Probanden und erfassten Versuche betrachtet und über der 
mit der Absprungphase normierten Zeitskala aufgetragen (dunkelgraue Bereiche in 
Abb. 29). Als Absprungphase wurde das Zeitintervall vom ersten Kraftanstieg bis Lö-
sen der Füße definiert. Die Aktivität der eingelenkigen Muskeln Mm. vasti und M. 
soleus setzt früher ein als die der zweigelenkigen Muskeln M. biceps femoris und 
Mm. gastrocnemii. Die dargestellte zeitliche Struktur der Aktivierung der maßgeblich 
an der Streckbewegung beteiligten Beinmuskeln deckt sich mit Mustern der Literatur 
(Gregoire et al., 1984; Bobbert & van Ingen Schenau, 1988; Pandy et al., 1990; van 
Soest et al., 1993; Voigt et al., 1995). Bei der Festlegung des optimalen Einschalt-
zeitpunkts der zweigelenkigen Wadenmuskulatur in den vorwärtsdynamischen Simu-
lationen bildet das gefundene Aktivierungsmuster die Grundlage. 
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Abb. 29. Muskelaktivitäten über der normierten Absprungphase für die untersuchten Muskeln 
Für den jeweils besten Versuch jeder Variation und jedes Probanden wurden die 
Winkelverläufe für das Kniegelenk ermittelt (Die Videos des Probanden E konnten 
aufgrund von Artefakten nicht zur Auswertung herangezogen werden.). Tab. 11 zeigt 
den Kniewinkel    zum Zeitpunkt der ersten Bewegung auf der Plattform. Es wird 
deutlich, dass sich die drei Varianten bezüglich des Kniewinkels unterscheiden, was 
sich auch mit einer Varianzanalyse belegen ließ (  = 0,001). 
Tab. 11. Kniewinkel    [°] der Sprunguntersuchung 
 Vorzugshaltung Hohe Hocke Tiefe Hocke 
Proband A 
mSGE 100 109 94 
oSGE 101 109 87 
Proband B 
mSGE 104 107 57 
oSGE  96 111 80 
Proband C 
mSGE  94 111 92 
oSGE  98 105 89 
Proband D 
mSGE  95 108 98 
oSGE 101 115 93 
MW ( SD) mSGE 98 ( 5) 109 ( 2) 85 ( 19) 
MW ( SD) oSGE 99 ( 2) 110 ( 4) 87 ( 5) 
6.2 Kraftdiagnose am IsoMed 2000 
In Tab. 12 sind die Ergebnisse für die Dynamometrie aufgeführt. Es zeigen sich gro-
ße Leistungsunterschiede zwischen den Probanden. Die Abnahme der Kraft mit stei-
gender Bewegungsgeschwindigkeit wird für alle Probanden deutlich. 
Tab. 12. Dynamometrische Parameter (1-D, in Bewegungsrichtung) der Probanden bei der Untersu-
chung am IsoMed 2000;      und      [N] 
Proband 
0 m/s 0,3 m/s 0,6 m/s 0,9 m/s 1,2 m/s 
                                             
A 4017 4683 1843 3383 1423 2740 1164 2573 1041 
B 3467 3808 1963 3197 1565 2751 1269 2753 1210 
C 2199 2553 1578 2088 1194 1887 947 1874 879 
D 2091 3146 1778 2284 1472 1934 1212 1991 1083 
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Die gegenüber den isometrischen Tests höheren maximalen Kraftwerte bei 
isokinetischer Geschwindigkeit von 0,3 m/s lassen sich mit den unterschiedlichen 
zugehörigen Gelenkstellungen erklären. Bei den isokinetischen Tests treten Kniewin-
kel von ca. 80-180° auf, sodass hier günstigere Hebelverhältnisse im Bewegungsver-
lauf erreicht werden als bei den isometrischen Tests (Kniewinkel im Mittel 106°, Tab. 
15). 
Abb. 30 stellt die erzielte maximale mechanische Leistung      der Probanden dar, 
die sich aus Multiplikation der in Tab. 12 aufgeführten Kraftwerte mit den Bewe-
gungsgeschwindigkeiten ergibt. Wie die Darstellung zeigt, findet bei allen Probanden 
ein stetiger Anstieg der so berechneten Leistung statt. Da die aus der Hill´schen 
Kraft-Geschwindigkeit-Beziehung abgeleitete Leistung-Geschwindigkeit-Beziehung 
ein Maximum aufweist, wird deutlich, dass im untersuchten Geschwindigkeitsbereich 
bei allen Probanden die optimale Geschwindigkeit nicht erreicht werden konnte.  
 
 
Abb. 30. Maximale mechanische Leistung      (1-D, in Bewegungsrichtung) der Probanden bei der 
Untersuchung am IsoMed 2000 
Bei der Analyse der Muskelaktivität werden im Folgenden stets die mittleren relativen 
Aktivitäten betrachtet. Die Auswertung der Aktivitäten bei den isometrischen Tests 
(  = 0 m/s) erfolgte nur für die Mm. vasti (Tab. 13). Die Kraft-Zeit-Verläufe der iso-
metrischen Tests dienen der Ermittlung des Aktivierungsanstiegs. Für den M. vastus 
medialis konnten insgesamt hohe Aktivitäten für alle Probanden erfasst werden, wäh-
rend die Aktivität beim M. vastus lateralis insbesondere bei Proband B und E gering 
ausfiel und zu hohen Standardabweichungen führte. Insgesamt wurden die Kräfte 
der isometrischen Tests jedoch unter hoher Aktivierung erzeugt. 
Tab. 13. Mittlere relative Aktivitäten der isometrischen Tests [%] der Mm. vasti 
 VAL VAM 
Proband A 85 88 
Proband B 53 88 
Proband C 97 93 
Proband D 98 85 
Proband E 57 81 
MW ( SD) 78 ( 22) 87 ( 4) 
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Tab. 14 fasst alle Aktivitäten des jeweils besten isokinetischen Versuchs zusammen. 
Auffallend sind die geringen Aktivitäten der kniestreckenden Mm. vasti (im Besonde-
ren bei Proband C). Sie betragen im Mittel 44 % (im Vergleich zu 83 % isometrisch). 
Wie die Auswertung zeigt, findet keine nennenswerte Veränderung der Aktivierungen 
mit Variation der Schlittengeschwindigkeit statt. Für den M. gastrocnemius konnten 
13 %, für den M. soleus 16 % und für den M. biceps femoris 14 % Aktivität ermittelt 
werden. Die für die Bestimmung der Muskelparameter maßgeblichen isokinetischen 
Tests weisen somit eine vergleichsweise geringe Aktivierung der kniebeugenden 
(GAL, GAM, BF) gegenüber den kniestreckenden Muskeln (VAL, VAM) auf (14 zu 
44 %). 
Tab. 14. Mittlere relative Aktivitäten der isokinetischen Versuche [%] 
 Variation VAL VAM SOL GAL GAM BF 
Proband A 
v = 0,3 m/s 53 60 24  6 12   6 
v = 0,6 m/s 55 56 30 18 16   8 
v = 0,9 m/s 65 62 26 18 13   8 
v = 1,2 m/s 56 67 24 14 11   7 
Proband B 
v = 0,3 m/s 35 44   8   5 11 22 
v = 0,6 m/s 47 47 15 11 17 19 
v = 0,9 m/s 40 54 14   8 16 14 
v = 1,2 m/s 45 53 22 21 33 19 
Proband C 
v = 0,3 m/s 49 26 22 12 13 10 
v = 0,6 m/s 53 31   5   3   4 12 
v = 0,9 m/s 57 31   7   5   5   9 
v = 1,2 m/s 52 26   5   3   4   8 
Proband D 
v = 0,3 m/s 65 58 25   9 10 30 
v = 0,6 m/s 71 64 23 10 15 36 
v = 0,9 m/s 63 49 16 19 28 33 
v = 1,2 m/s 63 55 16 22 27 33 
Proband E 
v = 0,3 m/s 58 64 29 29 47 15 
v = 0,6 m/s 47 54 33 31 42 12 
v = 0,9 m/s 53 65 18 13 18 14 
v = 1,2 m/s 43 53 10 12 14         9 
MW ( SD) 
v = 0,3 m/s 43 ( 23) 42 ( 25) 18 ( 11) 10 ( 10) 16 ( 16) 14 ( 11) 
v = 0,6 m/s 46 ( 24) 42 ( 23) 18 ( 13) 12 ( 11) 16 ( 15) 15 ( 12) 
v = 0,9 m/s 46 ( 24) 44 ( 24) 14 ( 9) 11 ( 8) 13 ( 10) 13 ( 11) 
v = 1,2 m/s 43 ( 22) 42 ( 25) 13 ( 10) 12 ( 8) 15 ( 13) 13 ( 12) 
 
Die in Tab. 15 angegebenen Mittelwerte für den Kniewinkel beschreiben die Aus-
gangspositionen der einzelnen Tests für alle Probanden. Zur Erfassung eines größe-
ren Bewegungsbereichs wurde für die isokinetischen Tests ein kleinerer Ausgangs-
kniewinkel gewählt. 
Tab. 15. Mittelwerte und Standardabweichungen des Startkniewinkels    der Krafttests 
     
0 m/s 106 ( 11) 
0,3 m/s 79 ( 9) 
0,6 m/s 78 ( 7) 
0,9 m/s 79 ( 6) 
1,2 m/s 79 ( 8) 
Ergebnisse der Voruntersuchung 55 
6.3 Zusammenfassung 
Vor dem Hintergrund der Prüfung der Voraussetzungen für die Verfolgung des Mo-
dellierungsansatzes wurden in diesem Kapitel die Ergebnisse einer Voruntersuchung 
mit fünf Probanden (Sportstudenten der Universität Leipzig) vorgestellt.  
Hinsichtlich dynamometrisch messbarer Phänomene wurden bei der Sprungkraftdi-
agnose folgende Beobachtungen gemacht: Die vermeintliche Vorzugshaltung (An-
weisung des Testleiters) bringt hinsichtlich der Sprunghöhe gegenüber der Variante 
des Absprungs aus „tiefer Hocke“ keine Vorteile. Die Variante „hohe Hocke“ liefert für 
alle Probanden die geringste Sprunghöhe. Die Sprunghöhen der Varianten Lastein-
leitung an der Ferse (kein Fußgelenkeinsatz) und Lasteinleitung am Ballen unter-
scheiden sich signifikant. Im Mittel konnte hier ein Beitrag des Fußgelenkeinsatzes 
an der Sprunghöhe von ca. 30 % nachgewiesen werden. Für die isokinetischen 
Tests zeigte sich die erwartete Kraft-Geschwindigkeit-Relation, mit abfallenden 
Kraftwerten bei ansteigender Geschwindigkeit. Die mechanische Leistung stieg im 
betrachteten Geschwindigkeitsbereich bei allen Probanden stetig an. 
Zur Angleichung der Arbeitsbedingungen der Sprungkraftdiagnose an die der Kraft-
diagnose am IsoMed 2000, wurden Strecksprünge mit einer Fersenunterstützung 
ausgeführt. An diesen Sprüngen können später mit kraftgesteuerten Simulationen die 
aus den isokinetischen Tests ermittelten Muskelparameter geprüft werden.  
Die elektromyografische Prüfung der Arbeitsbedingungen der Sprungkraftdiagnose 
zeigte, dass sich die mittleren relativen Aktivitäten der Muskelgruppe Mm. vasti der 
Strecksprungvarianten Lasteinleitung an der Ferse und Lasteinleitung am Ballen 
nicht unterscheiden. Die mittleren relativen Aktivitäten der Muskelgruppe M. triceps 
surae der Sprungvarianten konnten für die Lasteinleitung an der Ferse deutlich her-
abgesetzt werden.  
Bei den isokinetischen Tests gelang die Ausschaltung des M. triceps surae durch die 
Fersenunterstützung sehr gut (14 %). Die relativen Aktivierungen der Mm. vasti, der 
Hauptantriebsmuskeln für die Beinstreckung, sind jedoch mit 44 % im Mittel gering, 
im Gegensatz zu den isometrischen Tests wo sie im Mittel bei 83 % liegen. Es wird 
angenommen, dass hierfür Bewegungsphasen mit kleinem Kniewinkel verantwortlich 
sind, in denen der Hüftgelenkantrieb die Krafterzeugung dominiert. Die kombinierte 
Knie-Hüftstreckung stellt dort im Gegensatz zum eingelenkigen MVC-Test eine ab-
weichende Bewegungsaufgabe dar, in der beide Antriebe zu koordinieren sind. Eine 
Abhängigkeit der Aktivitäten von der Variation der Geschwindigkeit liegt nicht vor. 
Die mittlere relative Aktivierung des M. biceps femoris ist bei allen Tests sehr gering 
und liegt im Mittel bei etwa 14 % der MVC-Aktivierung. Die Aktivitäten der kniestre-
ckenden Muskeln bei den isokinetischen Tests liegen demnach im Vergleich deutlich 
über denen der kniebeugenden Muskeln (44 zu 14 %). 
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Für die weiteren Arbeiten können zusammenfassend folgende Aussagen zum me-
thodischen Vorgehen gemäß der einleitend genannten Schwerpunkte formuliert wer-
den: 
 
(1) Durch die Lasteinleitung an der Ferse ist es möglich den Einfluss kniebeugen-
der Kräfte aus der Wadenmuskulatur (GAM, GAL) deutlich zu reduzieren. Die 
Aktivitäten des M. triceps surae und des M. biceps femoris können für die weite-
ren Berechnungen vernachlässigt werden. 
 
(2) Die Aktivierung der kniestreckenden Muskulatur ist relativ unabhängig von der 
Variation der Arbeitsbedingungen. Deshalb kann diese Einflussgröße bei der 
Modellbildung als konstant angenommen werden.  
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7 Ergebnisse der Hauptuntersuchung – Datenerhebung 
Die Ergebnisse der Datenerhebung bilden die Grundlage für die Berechnung indivi-
dueller Muskelparameter (Validierung) und dem anschließenden Vergleich berechne-
ter mit gemessenen biomechanischen Größen. 
7.1 Erhebung von Modelleingangsgrößen für das Geometriemodell 
In diesem Kapitel werden ausgewählte Daten der Krafttests am IsoMed 2000 der un-
tersuchten sechs Sportler vorgestellt. Die erfassten äußeren Kräfte (  ,   ) und ki-
nematischen Größen dienen als Eingangsgrößen für das Geometriemodell. In Tab. 
16 sind zunächst die maximalen und mittleren Kräfte (Betrag des Reaktionskraftvek-
tors) des jeweils besten Versuchs aufgeführt. Die Parameter wurden innerhalb der 
isokinetischen Phase des Widerlagers (s. Abb. 33, rechts) bestimmt.  
Tab. 16. Dynamometrische Parameter      und      [N] – Schwimmen 
 
0 m/s 0,3 m/s 0,75 m/s 1,2 m/s 
                                   
Sportler A 1669 2130 1552 1946 1413 1627 1193 
Sportler B 1716 2706 1902 1933 1385 1562 1007 
Sportler C 999 1361 1070 1134 805 1117 854 
Sportler D 1923 3109 1995 2165 1533 1771 1385 
MW 















Tab. 17. Dynamometrische Parameter      und      [N] – Nordische Kombination 
 0 m/s 0,3 m/s 0,6 m/s 0,9 m/s 1,2 m/s 
                                              
Sportler E 1969 1861 1521 1651 1381 1553 1285 1478 1171 
Sportler F 1803 2349 1677 1914 1427 1490 1215 1438 1167 
MW 




















Abb. 31 zeigt die Kräfte der Sagittalebene    und    über der Zeit für einen isometri-
schen Test. Die Anpassung der Aktivierungsfunktion erfolgte mit    (Kapitel 8.1). 
 
 
Abb. 31. Kraft-Zeit-Verläufe eines isometrischen Tests des Sportlers A 
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Tab. 16 weist für die isometrischen Maximalkräfte, erhoben bei einem Kniewinkel von 
ca. 92° (Tab. 18), im Mittel geringere Werte als für die isokinetischen Maximalkräfte 
aus. Dies lässt sich mit den unterschiedlichen Gelenkstellungen und den damit ab-
weichenden äußeren Lasthebeln erklären. 
In Abb. 32 und Tab. 16, wird die Abhängigkeit der Kraft von der Geschwindigkeit des 
Widerlagers deutlich. Weiterhin zeigt sich erwartungsgemäß, dass Kraftänderungen 
im Verlauf der Bewegungen stattfinden, also in Abhängigkeit von Gelenkwinkeln bzw. 
Muskellängen. Allerdings spiegelt sich in den Kraftverläufen der Beinpresse immer 
auch das Verhältnis von inneren zu äußeren Krafthebeln wider. 
 
    
    
     
Abb. 32. Verlauf der Reaktionskräfte der Bewegungsebene (   und   ) über den Schlittenweg der 
isokinetischen Testreihe für die sechs Sportler 
Weiterhin zeigt sich (Abb. 32), dass die Kraftverläufe senkrecht zur Bewegungsrich-
tung (  ) eine andere Charakteristik aufweisen. Sie sind über einen großen Bereich 
der Bewegung nahezu konstant. Diese Kräfte hätten bei beweglicher Last an deren 
Beschleunigung keinen Anteil und können somit als „Verlustkräfte“ bezeichnet wer-
den. Aus der abweichenden Charakteristik kann abgeleitet werden, dass der Winkel 
der resultierenden Reaktionskraft in der Bewegungsebene nicht konstant ausfällt. Er 
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beträgt im Bereich der maximalen Kraft 9°-12°, zu Beginn der Bewegung ca. 17° be-
züglich der Horizontalen. Die Kraftentwicklung der Beinkette zu Bewegungsbeginn 
wird demnach stark vom Antrieb des Hüftgelenks bestimmt. 
 
Wie bei allen isokinetischen Tests wird die Bewegung des Dynamometers der Bein-
kette aufgezwungen. Abb. 33 und Abb. 34 zeigen die Bewegung des Widerlagers 
und verdeutlichen beispielhaft für unterschiedliche gemittelte Segmentlängen (Sport-
ler C: 40 cm; Sportler D: 46 cm) welche Winkeländerung im Kniegelenk aus der ge-
steuerten Bewegung des Widerlagers resultiert. 
 
 
Abb. 33. Weg-Zeit-Verlauf (links) und Geschwindigkeit-Weg-Verlauf (rechts) des isokinetisch beweg-
ten Widerlagers 
Weiterhin decken Abb. 33 und Abb. 34 einen bedeutsamen Wesenszug der 
isokinetischen Testmethodik auf. Es ist erkennbar, dass zu Beginn der Streckbewe-
gung, aufgrund der unumgänglichen Beschleunigungsphase, in allen Geschwindig-
keitsstufen zum einen nahezu gleiche Schlittenpositionen (bis ca. 0,15 s; Abb. 33, 
links) und zum anderen, daraus resultierend, gleiche Kniewinkelverläufe vorliegen 
(bis ca. 90°; Abb. 34). Dies bedeutet, dass in diesem Bewegungsabschnitt ähnliche 
kinematische Arbeitsbedingungen für den Ersatzmuskel zu erwarten sind. Ab einem 
Kniewinkel von 100°, der sich nach 0,2 s bzw. 0,1 m einstellt, unterscheiden sich die 
Arbeitsbedingungen. 
 
    
Abb. 34. Kniewinkelverläufe der isokinetischen Tests der Sportler C und D im Vergleich 
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Tab. 18 fasst die individuellen kinematischen Ausgangsbedingungen für das Kniege-
lenk zu Beginn der Testbewegungen zusammen. Im Vergleich mit Tab. 20 zeigen 
sich deutlich kleinere Kniewinkel, sodass vor dem eben beschriebenen Hintergrund 
ein ausreichend großer Bewegungsbereich untersucht wurde, um Variationen kon-
zentrischer Muskelkontraktionen mithilfe des isokinetischen Testverfahrens zu erfas-
sen. 
Tab. 18. Ausgangskniewinkel    [°]4 
 Isometrisch Isokinetisch 
Sportler A 91 73 
Sportler B 91 73 
Sportler C 96 80 
Sportler D 95 80 
Sportler E 89 72 
Sportler F 92 68 
MW ( SD)  92 ( 3) 74 ( 5) 
7.2 Erhebung von Prüfgrößen für das Sprungmodell 
Aus den erfassten Kraftkurven der Strecksprünge und den Körpermassen wurden die 
Sprunghöhen für alle Sportler berechnet. In Tab. 19 sind die berechneten Maximal-
werte der Sprunghöhen für die Varianten mit und ohne Sprunggelenkeinsatz aufge-
führt. Weiterhin enthält Tab. 19 das  -Verhältnis zur Objektivierung etwaiger Auftakt-
bewegungen und den Rang. In der Rangfolge der Sprunghöhen werden diese im 
Kapitel 8 den berechneten Muskelleistungen gegenübergestellt.  
Tab. 19. Sprunghöhen   [cm],  -Verhältnis und Rang 
 mSGE oSGE 
     Rang     Rang 
Sportler A 41 0,06 4 29 0,16 3 
Sportler B 36 0,17 5 26 0,18 5 
Sportler C 26 0,14 6 18 0,06 6 
Sportler D 43 0,03 3 27 0,08 4 
Sportler E 49 0,01 1 36 0,01 1 
Sportler F 48 0,02 2 35 0,01 2 
MW ( SD) 40 ( 9)   29 ( 7)   
 
Die Sprunghöhen ohne Sprunggelenkeinsatz liegen um ca. 30 % niedriger. Dies ent-





                                            
4  Die hohe Streuung der Werte für die isokinetischen Tests ergibt sich aus der unterschiedlich gro-
ßen Beweglichkeit der Sportler im Sprunggelenk. Es wurde darauf geachtet, dass es zu keiner Be-
rührung des Fußballens mit der Kraftmessplatte der Beinpresse kommt, um einen reinen Kraft-
schluss zwischen Ferse und 3-D-Sensor zu gewährleisten. 
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Weiterhin stellen die Kraftkurven wichtige Vergleichsgrößen bei der Gegenüberstel-
lung mit den in den Sprungsimulationen berechneten Bodenreaktionskraftverläufen 
dar, wodurch die Güte der Simulationsmodelle beurteilt werden kann. In Abb. 35 sind 
die aufgezeichneten Vertikalkraftverläufe       dargestellt.  
 
  
Abb. 35. Kraft-Zeit-Verläufe (  ) der Sportler (Schwimmen: A-D, Nordische Kombination: E, F), 
links: mit Sprunggelenkeinsatz, rechts: ohne Sprunggelenkeinsatz 
Aus den Verläufen wird mit der geringen Ausprägung des zweiten Gipfels der fehlen-
de Einsatz des Sprunggelenks und eine kürzere Bewegungsdauer deutlich (Abb. 35, 
rechts). Bei den Sportlern der Sportart Schwimmen (A-D) fällt auf, dass entgegen der 
Anweisung bei beiden Sprungvarianten eine Auftaktbewegung erfolgt. Für die Be-
rechnung der Sprunghöhe ist dies unerheblich. Jedoch kann die in den elastischen 
Strukturen gespeicherte Energie in den Simulationen nicht abgebildet werden. 
 
Als Resultat der Kraftwirkungen entstehen Bewegungen der Gliederkette die mit Ge-
lenkwinkel-Zeit-Verläufen objektiviert werden können. Für den einfachen Fall einer 
ebenen Strecksprungbewegung genügt die 2-D-Betrachtung der Verläufe. Abb. 36 
zeigt beispielhaft für Sportler A die Verläufe der beiden untersuchten Strecksprung-
varianten. Neben der unterschiedlichen Ausgangshaltung fällt, vermutlich daraus re-
sultierend, die kürzere Bewegungsdauer auf und erwartungsgemäß die deutlich ge-
ringere Amplitude des Sprunggelenkwinkels bei der Variante ohne Sprunggelenkein-
satz. 
 
    
Abb. 36. Gelenkwinkel-Zeit-Verläufe des Sportlers A für Sprunggelenk (SG), Knie- und Hüftgelenk,  
links: mit Sprunggelenkeinsatz, rechts: ohne Sprunggelenkeinsatz 
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In Tab. 20 sind die Gelenkwinkel der Beinkette in der Ausgangshaltung zusammen-
gefasst (Definition der Winkel s. Kapitel 4). Die Gelenkwinkel der Varianten lassen 
unterschiedliche Strategien bei der Wahl der Ausgangshaltung erkennen. Insgesamt 
wird der Strecksprung ohne Sprunggelenkeinsatz mit einer anfangs gestreckteren 
Beinkette absolviert. Die Ausgangswinkel für das Kniegelenk sind größer als die der 
Kraftdiagnose an der Beinpresse (vgl. Tab. 18). 
Tab. 20. Gelenkwinkel der Beinkette in der Ausgangshaltung [°] 
 
Sprunggelenk Kniegelenk Hüftgelenk 
mSGE oSGE mSGE oSGE mSGE oSGE 
Sportler A 62 70 89 99 45 59 
Sportler B 66 72 74 95 40 39 
Sportler C 65 72     102       103 75 68 
Sportler D 63 68 94 94 42 47 
Sportler E 54 66 76 78 43 37 
Sportler F 55 62 73 63 33 32 
MW (± SD) 61 ( 5) 68 ( 4) 85 ( 12) 89 ( 15) 46 ( 15) 47 ( 14) 
7.3 Zusammenfassung 
Die erhobenen experimentellen Daten dienen der Bestimmung von individuellen 
Muskelparametern. Modelleingangsgrößen für die inverse Dynamik (Geometriemo-
dell) sind die Zeitverläufe der Reaktionskräfte und Gelenkwinkel der besten Versuche 
der Kraftdiagnose an der Beinpresse. Gemäß der in der Voruntersuchung geprüften 
Methodik wurden die Testbewegungen standardisiert und decken eine große Band-
breite kinematischer Zustände im betrachteten Muskel ab. Die Kraftdiagnose an der 
Beinpresse orientiert sich hinsichtlich der Bewegungsbereiche an der Sprungkraftdi-
agnose. Die Kräfte des ersten Bewegungsabschnitts (Kniewinkel bis ca. 100°) sollten 
zur Weiterverarbeitung nicht herangezogen werden. Dadurch wird sichergestellt, 
dass zum einen die Aktivierung des Muskels vollständig erfolgt ist und zum anderen, 
dass sich die Muskelkinematik zwischen den Geschwindigkeitsstufen deutlich unter-
scheidet. 
Aus der Gegenüberstellung der Zeitverläufe der Bodenreaktionskraft, der Gelenkwin-
kel sowie der berechneten Sprunghöhen als Prüfgrößen können Aussagen zur Güte 
der entwickelten Modelle getroffen werden. Die Anweisungen zur Bewegungsausfüh-
rung bei den Strecksprüngen (kein Auftakt) wurden von den Sportlern der Nordi-
schen Kombination sehr gut umgesetzt. Die Daten dieser Sprünge sind zur Prüfung 
der Ergebnisse der Strecksprungsimulationen geeignet.  
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8 Ergebnisse der Simulationen 
In diesem Kapitel werden zunächst die Ergebnisse zur Berechnung der Muskelpara-
meter vorgestellt. Betrachtet wird lediglich der Ersatzmuskel „Kniestrecker“. Als Re-
sultat liegen für jeden Sportler die Muskelparameter – die Hill´schen Größen ( ,  ,   
nach Sust, 1987) und die Parameter zur Beschreibung der Kraft-Längen-Relation 
(    ,  ) – vor. Die Berechnung der Parameter der Aktivierungsfunktion mittels Kraft-
anstiege der isometrischen Tests ist im Kapitel 8.1.4 beschrieben.  
Unter Verwendung der nun vorliegenden individuellen Muskelparameter konnten an-
schließend muskelkraftgesteuerte Simulationen von Strecksprüngen (Vorwärtsdyna-
mik) durchgeführt und das dynamische Verhalten der gesamten Beinkette näher 
betrachtet werden. Die Güte der entwickelten Modelle wird durch den Vergleich der 
Simulationsergebnisse mit gemessenen biomechanischen Parametern beurteilt. 
8.1 Bestimmung der Muskelparameter 
Folgenden Simulations- bzw. Berechnungsergebnissen lagen das vorgestellte Geo-
metriemodell (Kapitel 5.4) sowie der Optimierungsalgorithmus (Kapitel 4.4.2) zugrun-
de. Die jeweils besten Versuche der Geschwindigkeitsstufen wurden zur Berechnung 
herangezogen. Anhand ausgewählter Berechnungsergebnisse des Sportlers D lässt 
sich das Vorgehen an einem Datensatz verfolgen. 
8.1.1 Kinematische Größen des Ersatzmuskels (Geometriemodell) 
In Abb. 37 sind Muskellänge und Kontraktionsgeschwindigkeit im Verlauf über dem 
Kniewinkel für die einzelnen Geschwindigkeitsstufen dargestellt. Erwartungsgemäß 
zeigt sich, dass sich die Muskellänge unabhängig von der Geschwindigkeitsstufe än-
dert (Abb. 37 e). Die Steigerung der Bewegungsgeschwindigkeit wirkt sich jedoch 
deutlich auf die Kontraktionsgeschwindigkeit im Muskel aus (Abb. 37 f). Der Zusam-
menhang ist bei der angewandten geometrischen Betrachtung nahezu proportional. 
Ab einem Kniegelenkwinkel von 170° konnten keine nennenswerten Kräfte im Er-
satzmuskel nachgewiesen werden (Abb. 37 d). Dies gilt für alle untersuchten Sport-
ler. Die Verkürzungsrate des Ersatzmuskels über den gesamten Bewegungsbereich, 
gemessen an der berechneten optimalen Muskellänge (s. Kapitel 8.1.2), beträgt bei 
dem ausgewählten Sportler 23 %. Davon liegen 14 % unterhalb der optimalen Mus-
kellänge (Abb. 37 e, Tab. 26). Nach Hill (1964) könnte der Einfluss der Kraft-Längen-
Relation auf die Muskelkraft vernachlässigt werden (    > 0,85     , gültig für einen 
Froschmuskel). Jedoch darf dieser Vergleich aufgrund der nichtberücksichtigten Fie-
derung im Ersatzmuskel nicht ohne weiteres gezogen werden. Die Verkürzungsrate 
einer Muskelfaser würde für einen mit dem Winkel   gefiederten Muskel um den Fak-
tor        größer als die des Ersatzmuskels ausfallen.  
 




Abb. 37. Mittels inverser Dynamik berechnete Parameter für den Sportler D:    – resultierende Reak-
tionskraft an der Ferse,       – Hebelarm von    bezüglich des aktuellen Drehzentrums im 
Kniegelenk,     – Ersatzmuskelkraft,     – Hebelarm von     bezüglich des aktuellen 
Drehzentrums im Kniegelenk,     – Ersatzmuskellänge,     – Kontraktionsgeschwindigkeit 
des Ersatzmuskels (durchgezogene Linie = 0,3 m/s; gestrichelte Linie = 0,75 m/s; gepunkte-
te Linie = 1,2 m/s) 
Für die Berechnung der Ersatzmuskelkräfte aus dem Momentengleichgewicht sind 
die Hebelarme der Kraftvektoren, bezüglich des momentanen Drehzentrums im 
Kniegelenk, von Bedeutung. Wiederum wurden Berechnungen für die drei Ge-
schwindigkeitsstufen vorgenommen, wobei sich die dargestellten Verläufe für den 
Hebelarm       des äußeren Reaktionskraftvektors (Abb. 37 b) und den inneren He-
belarm     der Muskelkraft (Abb. 37 c) einstellten. Mit den Hebelarmen konnte die 
äußere gemessene Reaktionskraft in eine innere Kraft des Ersatzmuskels überführt 
werden (Abb. 37 d). Auffällig sind zu Bewegungsbeginn die gleich großen 
Muskelkräfte, bis zu einem Kniewinkel von 90°. Hier unterscheiden sich die 
Geschwindigkeiten des bewegten Widerlagers noch nicht so stark, da dieses erst 
beschleunigt wird. Weiterhin muss diese Beobachtung mit den Hebelarmen der 
äußeren Kraft erklärt werden, die auf unterschiedliche Strategien des Krafteinsatzes 
hinweisen (Abb. 37 b). 
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Stellt man die berechneten Ersatzmuskelkräfte der drei Geschwindigkeitsstufen über 
Muskellänge und Kontraktionsgeschwindigkeit dar, ergeben sich folgende Verläufe 
(Abb. 38).  
 
     
Abb. 38. Kraft     des Ersatzmuskels „Kniestrecker“ für den Sportler D über der Muskellänge     
und der Kontraktionsgeschwindigkeit    ; (durchgezogene Linie = 0,3 m/s; gestrichelte Linie 
= 0,75 m/s; gepunktete Linie = 1,2 m/s) 
Aus der Darstellung der Kraft-Geschwindigkeit-Beziehung (Abb. 38, rechts) wird der 
Einfluss der isokinetischen Testbedingungen auf die kinematischen Verhältnisse im 
Muskel sofort deutlich. So kommt es in den einzelnen Stufen zur Begrenzung der 
Kontraktionsgeschwindigkeiten, die sich bei Darstellungen der Beziehung von 
Bewegungen mit freien Lasten nicht finden lassen (Gutewort & Sust, 1989; Wank, 
2000). Dort werden auch bei Steigerung der Last höhere Geschwindigkeiten erreicht 
– in einem späteren Bewegungsabschnitt – und somit in jedem einzelnen Versuch 
eine größere Bandbreite der Kontraktionsgeschwindigkeit erfasst. Aus den 
dargestellten Kraft-Geschwindigkeit-Beziehungen allein kann die Bestimmung der 
Hill´schen Parameter nicht erfolgen. Die Anzahl der untersuchten Testgeschwindig-
keiten entspräche der Anzahl der möglichen Parametersätze. So entsteht durch den 
isokinetischen Charakter der „erzwungenen“ Testbewegung die Notwendigkeit, die 
Kraft-Längen-Funktion einzubeziehen. Dieser Schritt ermöglicht die Bestimmung 
eines einzelnen individuellen Parametersatzes der Hill´schen Kontraktionsdynamik 
für alle Geschwindigkeiten und gestattet gleichzeitig die Bestimmung von 
Parametern der Kraft-Längen-Beziehung. 
An den dargestellten Kraft-Längen-Verläufen (Abb. 38, links) ist auffällig, dass zu 
Bewegungsbeginn (    = 0,26 m) bis zu einer Muskellänge von 0,25 m die Muskel-
kräfte stark abfallen. Dann jedoch verringert sich der Kraftabfall, besonders bei den 
geringen Geschwindigkeiten. Im weiteren Verlauf nimmt die Kraft nahezu parabolisch 
ab. In diesem Bereich kann aus der Darstellung die von Gordon et al. (1966) be-
schriebene Kraft-Längen-Relation vermutet werden. 
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8.1.2 Festlegung des Gültigkeitsbereichs des Muskelmodells 
Nachdem für alle Sportler die inneren Größen durch inverse Berechnungen bestimmt 
werden konnten, wurde nach dem in Kapitel 4 beschriebenen Optimierungsverfah-
ren, die Berechnung der Muskelparameter und damit die Anpassung der Modellfunk-
tion an die Messpunktverläufe, vorgenommen. Die in diesem Zuge notwendige Ein-
schätzung der Modellgüte anhand von Anpassungsfehlern erfolgt in diesem Ab-
schnitt zusammen mit der Suche nach dem Gültigkeitsbereich. Mit der Rangfolge der 
berechneten maximalen mechanischen Muskelleistung        für jeden Sportler 
können die Parametersätze einer Plausibilitätsprüfung unterzogen werden. 
Mit dem in Kapitel 4 beschriebenen Produktansatz ist es möglich die Kraft als Ab-
hängige von zwei Variablen (Muskellänge und Kontraktionsgeschwindigkeit) darzu-
stellen. Die Ausprägung der dreidimensionalen Funktion wird bestimmt durch die 
Muskelparameter, die als Koeffizienten mit den freien Variablen verknüpft sind. Die 
Funktion liefert zu jeder Konstellation von Kontraktionsgeschwindigkeit und Muskel-
länge die mögliche Muskelkraft. Da sich die Funktion aus Kraftkurven ermittelt, die 
unter maximal willentlicher Anspannung generiert wurden, gelten die berechneten 
Parameter und somit das individuelle Kraftgesetz mit dem Abbild der dreidimensiona-
len Muskelfunktion, ebenfalls nur unter der Bedingung des maximal willentlich akti-
vierten Muskels. 
Abb. 39 zeigt beispielhaft für den Sportler D eine angepasste Modellfunktion mit 
Messpunktverläufen5 der isokinetischen Kraftdiagnose für drei Geschwindigkeitsstu-
fen. Die Messpunktverläufe repräsentieren hierbei nahezu den vollständigen Bewe-
gungsumfang (80-168° Kniewinkel). Sie beginnen mit hohen Kräften bei einer Kont-
raktionsgeschwindigkeit größer Null und einer Muskellänge kleiner dem berechneten 
Optimum (Scheitel der Parabel). 
 
 
Abb. 39. Modellfunktion der geschwindigkeits- und längenabhängigen Kraftgenerierung des Ersatz-
muskels „Kniestrecker“ mit Messpunkten von drei Geschwindigkeitsstufen für den Sportler D 
(Parameter:   = 200 N;   = 0,19 m/s;   = 1216 W;      = 0,28 m;   = 0,08 m;      = 
6244 N) 
                                            
5   Die Messpunkte bedeuten die mittels inverser Dynamik berechneten Ersatzmuskelkräfte, denen 
reale Messwertverläufe zugrunde liegen. 
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Die Berechnung der Muskelparameter wurde unter Verwendung von MatLab (Funkti-
on lsqcurvefit), unter Vorgabe eines der Literatur entnommenen Lösungsbe-
reichs für die Hill´schen Parameter, vorgenommen (Sust, 1991; Schmalz & Weiss, 
1995; Wank, 2000; Thaller & Wagner, 2004; Roemer, 2006; Thaller, 20086). Tab. 21 
gibt die verwendeten Bereichsgrenzen der Parameter für die Optimierung an. 
Tab. 21. Verwendete Grenzen für die Parameter der Kraft-Geschwindigkeit-Relation bei der Anpas-
sung der Modellfunktion 
   [N]   [m/s]   [W] 
Untere Grenze  200 0              500 
Obere Grenze 5000 1 8000 
 
Tab. 22 gibt die optimalen Muskelparameter aller Sportler an. Bei der Anpassung 
wurden, einheitlich für alle Sportler, Messwerte des Bewegungsbereichs für den 
Kniewinkel von 80-160° zugrunde gelegt. Die größeren Kniewinkeln zugehörigen 
Kraftwerte wurden nicht verwendet, da sie zum Bewegungsende bei einigen Sport-
lern wieder leicht zunahmen. Alle im Folgenden angegebenen Kräfte und daraus ab-
geleitete Größen, wie die mechanische Leistung, beziehen sich auf ein Bein. 
Tab. 22. Berechnete Muskelparameter der Kraft-Geschwindigkeit- ( ,  ,  ) und Kraft-Längen-Relation 
(    ,  ) der sechs Sportler, Anpassungsbereich 80-160° Kniewinkel 
   [N]   [m/s]   [W]      [m]   [m] 
Sportler A 200 0,14    912 0,28 0,06 
Sportler B 200 0,13    801 0,28 0,05 
Sportler C 673 0,20    928 0,26 0,08 
Sportler D 200 0,19  1216 0,28 0,08 
Sportler E 200 0,08    820 0,28 0,07 
Sportler F 200 0,10    644 0,26 0,08 
 
Mit Ausnahme des Sportlers C liegen die Werte für den Parameter   bei allen Sport-
lern an der festgelegten unteren Grenze. Dies deutet weniger auf individuell interpre-
tierbare Parameter, sondern vielmehr auf mathematisch optimale Anpassungen hin. 
Alle weiteren Parameter ordnen sich gut in die Bereichsgrenzen ein. Auffällig sind die 
gleichen optimalen Muskellängen, Ausnahme bilden die beiden Sportler (C und F) 
mit der geringsten Körperhöhe. 
Mit den berechneten Muskelparametern lassen sich die Modellfunktionen für jeden 
Sportler darstellen (Abb. 40). Hierbei zeigt sich, dass stets nur eine Flanke (    <     ) 
der Modellfunktion ausreicht, um die gemessenen Kräfte abzubilden. Der vereinfach-
te quadratische und damit symmetrische Ansatz nach van Soest & Bobbert (1993) 
erscheint somit als geeignet, die Kraftlängenbeziehung zu beschreiben. 
 
                                            
6 unveröffentlichte Ergebnisse 
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Abb. 40. Modellfunktionen mit Messpunktverläufen (Kniewinkel ≥ 80°) der sechs Sportler A-F 
Nach der Ermittlung der Muskelparameter ist zu erwarten, dass das Kontraktionsver-
halten in den untersuchten kinematischen Arbeitsbereichen des Ersatzmuskels (    
und    ) abgebildet werden kann. Eine Modellanpassung an reale Messwerte birgt 
jedoch stets Fehler. Um objektiv zu prüfen, welche Güte die berechneten Parameter-
sätze haben, wurden die Residuen für alle Sportler über alle Messwertverläufe durch 
Aufsummieren der Differenzen zwischen Messwert und dem entsprechenden Mo-
dellwert berechnet (Tab. 23). Sie sind demnach von der Anzahl der Messwerte ab-
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Tab. 23. Summe der Residuen der Anpassung [N] 
Sportler A  Sportler B  Sportler C Sportler D Sportler E Sportler F 
4017 4473 2946 6612 5470 3496 
 
Bei berücksichtigten 178 Messwerten des Datensatzes von Sportler D ergibt sich ein 
durchschnittlicher Fehler pro Datenpunkt von 37 N. Dies erscheint sehr hoch. Beim 
Blick in Abb. 39 zeigen sich, besonders im Anfangsbereich der Bewegung 
(     0 m/s) große Abweichungen. Die Verläufe liefern Informationen, die offen-
sichtlich nicht von der Modellfunktion abgebildet werden können. Aus dieser Überle-
gung heraus wurde untersucht, ob Optimierungen mit veränderten Messwertberei-
chen zu besseren Anpassungen führen. Bezugsgröße für die Veränderungen war der 
Kniewinkel7, der als Startkniewinkel in Schritten von 10° variiert. Dies bedeutet, dass 
lediglich Werte der definierten Anpassungsbereiche der Optimierung zugeführt wur-
den. Hierbei gelten die in Tab. 21 genannten Grenzen. Die Verläufe für 
   (   ,    ) waren nun eingeschränkt auf Kniewinkel von 90-160°,100-160°, 110-
160° und 120-160°. Im Folgenden werden die Ergebnisse dieser Variationsrechnun-
gen vorgestellt, beginnend mit der Darstellung des Residuums (Abb. 41). 
 
             
Abb. 41. Über die sechs Sportler gemitteltes Residuum, in Abhängigkeit des durch den Anfangsknie-
winkel limitierten Anpassungsbereichs 
Das Diagramm lässt erkennen, dass sich bereits bei einem Kniewinkel von 100° der 
Fehler halbiert. Aus dieser Betrachtung wird schnell deutlich, dass das hier unterstell-
te zweifaktorielle Kraftgesetz aus Kraft-Geschwindigkeit- und Kraft-Längen-Relation 
für Kniewinkel < 100°, im Zusammenhang mit dem angewandten Instrumentarium 
(Testmethodik, Starrkörpermodell, Kniegelenkmodell) nur begrenzte Gültigkeit hat. 
Für Kniewinkel von 100-160° gelingt die Beschreibung der Kraftverläufe mit der in 
der Modellfunktion (Gleichung 14) unterstellten Beziehung deutlich besser. 
Ein weiterer Aspekt ist die Prüfung der Ergebnisse auf Plausibilität. Zu diesem Zweck 
wurde aus den Hill´schen Parametersätzen für jeden Sportler die maximal mögliche 
                                            
7  Die freien Variablen der sind     und    . Mit der Bezugsgröße Kniewinkel gelingt jedoch eine 
anschaulichere Orientierung in den Messwertverläufen. 
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mechanische Leistung des Ersatzmuskels berechnet (Tab. 24). Nach Sust (1987) ge-
lingt dies mit folgender Berechnungsvorschrift: 
 
                    (20) 
Tab. 24. Maximale mechanische Muskelleistung        der sechs Sportler, in Abhängigkeit des va-
riierten Anpassungsbereichs 
 Masse [kg] 80-160° 90-160° 100-160° 110-160° 120-160° 
Sportler A 74 619 527 430 416 431 
Sportler B 94 540 599 487 525 539 
Sportler C 65 354 320 264 215 177 
Sportler D 84 826 1016 718 608 582 
Sportler E 71 602 687 693 571 523 
Sportler F 61 438 429 383 378 352 
 
Die Bedeutung der mechanischen Leistung des Kniestreckers auf Parameter wie 
z. B. die Sprunghöhe im Strecksprungtest ist unumstritten (Thaller & Tilp, 2003). 
Normiert mit der individuellen Körpermasse können die berechneten maximalen 
Muskelleistungen in einen für die KSP-Beschleunigung relevanten Parameter über-
führt und in einer Rangfolge geordnet werden (Tab. 25). 
Tab. 25. Rangfolgen bezüglich der auf die Körpermasse bezogenen maximalen mechanischen Mus-
kelleistung       /kg der sechs Sportler, in Abhängigkeit des variierten Anpassungsbe-
reichs 
 
Wie Tab. 25 zeigt, unterliegt die Rangfolge des individuellen Leistungsvermögens 
der Sportler zwischen den Varianten 100-160° und 110-160° den geringsten Verän-
derungen. Bei einem zu großen bzw. zu kleinem Anpassungsbereich (< 90-160° und 
> 110-160°) treten starke Wechsel in der Rangfolge auf.  
Vergleicht man die Rangfolgen von 100-160° bzw. 110-160° mit der des Streck-
sprungtests mit Sprunggelenkeinsatz (Tab. 19), so fällt auf, dass mit Ausnahme ei-
nes Sportlers die Reihung im Strecksprungtest mit der der maximalen Muskelleistung 
vorhergesagt werden konnte. Der Rangkorrelationskoeffizient    = 0,943 (nach 
Spearman; in Bortz, 2005) belegt den Zusammenhang. Für die Aussagekraft der be-
rechneten Muskelparameter hinsichtlich schnellkräftiger Antriebsleistungen bei 
Strecksprungbewegungen ist dies bedeutend. 
Rang  80-160°                   90-160°                     100-160°                 110-160°                  120-160° 
1 D   D  E   E   E 
2 A  E  D  D  D 
3 E  F  F  F  A 
4 F  A  A  A  B 
5 B  B  B  B  F 
6 C  C  C  C  C 
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Nach den vorangegangenen Betrachtungen wird der Gültigkeitsbereich für gesicher-
te Anpassungen der gewählten zweifaktoriellen Modellfunktion an Messwertverläufe 
im Rahmen der verwendeten Testmethodik wie folgt festgelegt: 
Die Berechnung der Muskelparameter mittels Optimierung soll mit Daten (   ,    , 
   ) erfolgen, denen Kniewinkel von 110-160° zugeordnet werden können. 
8.1.3 Muskelparameter 
Die Prozedur der Parameterbestimmung mittels Optimierung wurde für alle Sportler 
erneut vollzogen, sodass die in Tab. 26 zusammengefassten Muskelparameter der 
Kraft-Geschwindigkeit- und Kraft-Längen-Relation für den Ersatzmuskel „Kniestre-
cker“ berechnet werden konnten. 
Tab. 26. Berechnete Muskelparameter der Kraft-Geschwindigkeit- ( ,  ,  ) und Kraft-Längen-Relation 
(    ,  ) der sechs Sportler, Anpassungsbereich 110-160° Kniewinkel 
   [N]   [m/s]   [W]      [m]   [m] 
Sportler A   335 0,17   781 0,25 0,03 
Sportler B 5000 0,83 7638 0,28 0,05 
Sportler C 1439 0,35 1379 0,22 0,04 
Sportler D 1904 0,60 3426 0,24 0,05 
Sportler E 3868 0,45 4277 0,28 0,07 
Sportler F  227 0,15   636 0,22 0,03 
 
Abb. 42 zeigt noch einmal für den Sportler D die mit dem Anpassungsbereich von 
110-160° Kniewinkel angepasste Modellfunktion (vgl. Abb. 39). 
 
 
Abb. 42. Modellfunktion der geschwindigkeits- und längenabhängigen Kraft des Ersatzmuskels „Knie-
strecker“ mit Messpunkten von drei Geschwindigkeitsstufen für den Sportler D (Parameter: 
  = 1904 N;   = 0,6 m/s;   = 3426 W;     = 0,24 m;   = 0,05 m;     = 3806 N). Die Mess-
punktverläufe im Bereich von 80-110° Kniewinkel sind hellgrau dargestellt. 
Die so berechneten Hill´schen Muskelparameter ordnen sich nun, mit Ausnahme des 
Parameters   beim Sportler B, sehr gut in die Intervalle der Literatur ein (vgl. Tab. 
21) und bilden mit der berechneten maximalen Muskelleistung das individuelle An-
triebsvermögen ab (Tab. 29).  
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Der Parameter  , als halber Längenbereich in dem Kräfte generiert werden können, 
weicht jedoch deutlich von dem von van Soest und Bobbert (1993) angegebenen 
Wert von 0,56      ab. Da dieser Wert für eine Faser in einem gefiederten Muskel gilt, 
lässt sich der Unterschied teilweise mit den vergleichsweise geringeren Verkürzungs-
raten im „fusiformen“ Ersatzmuskel erklären.  
Die berechneten Parameter der Tab. 26 werden im Kapitel 8.2 als Eingangsgrößen 
für vorwärtsdynamische Strecksprungsimulationen verwendet. 
 
In vielen Arbeiten wird sowohl als Eingangs- als auch als Ergebnisgröße der Quotient 
zwischen dem Hill´schen Parameter   und der maximalen isometrischen Kraft      
als Maß für die Krümmung der Hill´schen Kurve verwendet. Hill (1964a) gibt diesen 
Wert mit 0,25 an. Für menschliche Skelettmuskeln ist        in Arbeiten von 
Bobbert, Huijing & van Ingen Schenau (1986b), Wilkie (1949, Ellbogenstrecker) wie 
auch Tihanyi et al. (1982, Kniestrecker) mit 0,40 angegeben. Zatsiorsky und Kraemer 
(2006) ordneten hohe Werte für        Sportlern mit hoher Leistungsabgabe und 
kleine Werte Ausdauersportlern zu. Dies entspricht der Aussage von Thaller und 
Wagner (2004), die kleine Werte als Maß hoher Effizienz deuten. Hier beträgt der 
Wert, stark zwischen den Sportlern schwankend, im Mittel 0,51 (± 0,4; Tab. 27).  
Tab. 27. Berechnetes Krümmungsmaß der Hill´schen Kurve        für die sechs Sportler 
 Sportler A Sportler B Sportler C Sportler D Sportler E Sportler F 
       [ ] 0,08 1,19 0,58 0,50 0,67 0,06 
 
Aufgrund der großen Streuung konnten in dieser Arbeit mit dem untersuchten Sport-
lerkollektiv leider keine belastbaren Schlussfolgerungen zu Interpretationen der be-
rechneten Quotienten        gezogen werden. 
8.1.4 Aktivierungsverhalten 
Die gemessenen Kraft-Zeit-Verläufe der isometrischen Tests dienen der Erfassung 
der Charakteristik des Kraftanstiegs (Rekrutierung der Muskelfasern) der mit der 
Funktion nach Sust (1987) und Sust et al. (1997) beschrieben und vorhergesagt 
werden kann (Kapitel 2). Die mathematische Modellierung dieser individuell ausge-
prägten Eigenschaft wird in den vorwärtsdynamischen Simulationen verwendet, in 
denen die Anfangsaktivierung nicht zwangsläufig der maximal willentlichen Aktivie-
rung der Muskelzellen entspricht. Wie z. B. die Aktivierung, die zur Wahrung der 
Gleichgewichtslage im Kniegelenk zu Beginn eines Strecksprungs erforderlich ist. 
In Abb. 43 sind für einen Sportler die auf der Basis der maximalen Kraft normierten 
Verläufe der drei Versuche und die angepasste Modellfunktion dargestellt. Die An-
weisung, einen explosiven Krafteinsatz zu realisieren, wurde vom Sportler E gut um-
gesetzt, dessen Verläufe eine typische Charakteristik zeigen. Der freie Parameter  , 
der den Krümmungsverlauf der Funktion bestimmt, konnte mit 11,6 s-1 ermittelt wer-
den. 
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Abb. 43. Normierte Kraftverläufe der isometrischen Tests des Sportlers E (links) und angepasste Mo-
dellfunktion an den Versuch 2 (rechts) 
In Tab. 28 sind berechnete Parameter der Modellfunktion für das Aktivierungsverhal-
ten aller Sportler aufgeführt. Es zeigt sich, dass die untersuchten Sportler der Nordi-
schen Kombination im Mittel höhere Kraftzuwachsraten im Einschaltprozess generie-
ren können. 
Tab. 28. Berechnete Parameter   der Modellfunktion für das Aktivierungsverhalten 
 Sportler A Sportler B Sportler C Sportler D Sportler E Sportler F 
  [   ] 8,3 8,5 15,8 8,9 11,6 11,2 
 




Abb. 44. Modellfunktionen des Aktivierungsverhaltens ausgewählter Sportler; Sportler A:   = 8,3 s-1, 
Sportler C:   = 15,8 s-1, Sportler E:   = 11,6 s-1; Beispielhaft ist der Parameter         für eine 
Anfangsaktivierung von 82 % bezüglich der maximal willentlichen Aktivierung markiert. 
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8.1.5 Berechnung trainingswissenschaftlicher Kenngrößen 
Die berechneten individuellen Hill´schen Muskelparameter  ,   und   definieren die 
Kraft-Geschwindigkeit-Relation des Ersatzmuskels unter maximal willentlicher Akti-
vierung. Die Parameter beschreiben daher maßgeblich die Energiebereitstellungs-
prozesse der kniestreckenden Muskelgruppe vor dem Hintergrund der Limitierung 
der Leistungsabgabe bei Beinstreckbewegungen mit Maximierung der Endgeschwin-
digkeit. Mit dem hier angewandten und von Sust (1987) vorgeschlagenen Modellan-
satz besteht somit die Möglichkeit zur trainingswissenschaftlichen Interpretation der 
berechneten Muskelparameter. So lassen sich neben der maximalen Muskelleistung 
       (Gleichung 20) und optimalen Muskellänge, die auf optimale Kniewinkel 
schließen lassen, weitere Parameter aus den Hill´schen Parametern ableiten (Sust, 
2009; Tab. 29): 
Tab. 29. Berechnete trainingswissenschaftliche Kenngrößen für den Ersatzmuskel 
                                      
 [N] [N] [m/s] [m/s] [W] 
Sportler A 4259 906 2,16 0,46 416 
Sportler B 4202 1783 0,70 0,30 525 
Sportler C 2501 942 0,61 0,23 215 
Sportler D 3806 1393 1,20 0,44 608 
Sportler E 5636 2195 0,66 0,26 571 




Die Betrachtung des dargestellten individuellen Kraft-Leistung-Geschwindigkeit-
Zusammenhangs unterstützt das Auffinden von Arbeitsbereichen mit hoher bzw. ge-
ringer Leistungsabgabe (Abb. 45). 
Aus der individuellen Kennzeichnung der Antriebscharakteristik der Kniestreckung 
(z. B. maximalkräftig, schnellkräftig) lässt sich mit diesen Größen die Bewegungs-
struktur von Trainingsübungen individuell auf die Sportler anpassen, bzw. die sportli-
che Technik individuell optimieren. So unterscheidet sich beispielsweise die Charak-
teristik der Leistungsverläufe bei den Sportlern E und F (Nordische Kombination) 
stark. Sportler E erreicht die maximale Leistung bei vergleichsweise hohen Kräften 
und geringeren Geschwindigkeiten. 
 
        die maximale isometrische Kraft des Ersatzmuskels, 
         der zum maximalen Leistungswert zugehörige Kraftwert, 
        die vom Ersatzmuskel maximal erreichbare  
Kontraktionsgeschwindigkeit, 
         der zum maximalen Leistungswert zugehörige Wert der 
Kontraktionsgeschwindigkeit des Muskels, 
        die theoretisch erreichbare maximale Leistung des Ersatzmuskels. 
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Abb. 45. Ersatzmuskelkraft-Geschwindigkeit- und Ersatzmuskelleistung-Geschwindigkeit-Kurven für 
die untersuchten sechs Sportler 
8.2 Vorwärtsdynamische Simulationen (Sprungmodell) 
In diesem Abschnitt werden ausgewählte Ergebnisse der Simulationen von zwei 
Sportlern vorgestellt. Allein für diese Sportler (E und F) liegen Datensätze von Ver-
suchen vor, die die Randbedingung der reinen konzentrischen Streckung des Knie-
gelenks (Strecksprung ohne Auftakt) nicht verletzen. Für weitere Sportler konnten 
keine zufriedenstellenden Simulationsergebnisse erzielt werden. Diese Randbedin-
gung erscheint daher im Zusammenhang mit dem gewählten Modellansatz elemen-
tar zu sein.  
Den Simulationen liegt dasselbe Modell wie für die invers-dynamischen Simulationen 
zugrunde (s. a. Kapitel 5) – mit Anpassungen entsprechend der Aufgabenstellung 
hinsichtlich Lagerung, Armeinsatz, Kraftwirkung im Muskel und zweigelenkigem 
Muskel. 
Aufschlussreich ist es, die biomechanischen Parameter der Berechnung mit denen 
des realen Versuchs zu vergleichen. Dies erfolgt für beide Varianten, „mit“ und „oh-
ne“ Sprunggelenkeinsatz. Neben dieser Gegenüberstellung, die gewissermaßen eine 
weitere Prüfung der Belastbarkeit der berechneten Parameter und damit des gesam-
ten Instrumentariums bedeutet, wird der Vergleich der muskulären Arbeitsbedingun-
gen zwischen Simulationen der isokinetischen Versuche (Beinpresse) und der 
Strecksprungsimulation ohne Sprunggelenkeinsatz gesucht. 
8.2.1 Strecksprung ohne Sprunggelenkeinsatz 
Mit der Simulation des Strecksprungs ohne Sprunggelenkeinsatz erfolgt die Anwen-
dung der ermittelten Muskelparameter des kniestreckenden Ersatzmuskels im kraft-
gesteuerten Modell ohne Beeinflussung von Kräften aus dem Fußgelenk 
(M. gastrocnemius). Im Folgenden soll an diesen Simulationen die Eignung der be-
rechneten Muskelparameter für die Kniegelenkstreckung im Zusammenspiel mit wei-
teren Antriebsgelenken der Gliederkette untersucht werden.  
 
Aus Abb. 46 wird deutlich, dass sowohl die durch Hüft- und Kniewinkel charakteri-
sierte Erscheinung der Bewegung als auch das für die Sprungleistung bzw. Sprung-
höhe charakteristische Maximum der vertikalen Absprunggeschwindigkeit, in guter 
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Annäherung berechnet werden konnten. Die berechnete Sprunghöhe aus der Simu-
lation beträgt 35 cm (      = 2,62 m/s) gegenüber 36 cm (      = 2,66 m/s) aus 
der Dynamometrie. Die Maxima liegen zeitlich nah beieinander, jedoch weichen die 
Verläufe der Bodenreaktionskraft deutlich voneinander ab und lassen Unterschiede 
in der zeitlichen Koordination der Teilimpulse oder/und der anthropometrischen Mo-
dellierung vermuten. Aufgrund der glatten Winkelverläufe zunächst nicht erklärbar 
erscheinen die Schwankungen im KSP-Verlauf.  
 
    
    
    
Abb. 46. Simulationsergebnisse des Strecksprungs ohne Sprunggelenkeinsatz für Sportler E; Para-
meter:   = 3868 N;   = 0,45 m/s;   = 4277 W;      = 0,28 m;   = 0,07 m;      = 3782 N; 
        = 0,01 s (entspricht 11 % Anfangsaktivierung) 
Während die Parameter  ,  ,  ,      und   durch die Optimierung festgelegt sind 
(Tab. 26), ist über den Zustand der Muskelaktivierung zu Beginn der Berechnung 
nichts bekannt. Über Variationsrechnungen mit dem Parameter         (Abb. 47) 
konnte dieser zu         = 0,01 s ermittelt werden. In der Modellfunktion (Abb. 44) 
entspricht dies einem Aktivierungsgrad des Muskels von 11 %. Der Aktivierungsgrad 
zum Erzeugen der erforderlichen Kraft zum Erhalt der statischen Anfangslage wurde 
dagegen zu         = 0,004 s (5 %) ermittelt. In Abb. 47 wird der Einfluss von         
auf die Ergebnisse der Strecksprungsimulation deutlich. Mit zunehmendem         
erhöhen sich die Anfangskraft und der Anstieg des Kniewinkel-Zeit-Verlaufs. Die ma-
ximal erreichte vertikale Geschwindigkeit des KSP       nimmt jedoch mit zuneh-
mendem         ab. Bedenkt man, dass die zeitlichen Muster von Hüft-, Schulter- 
und Ellbogengelenkwinkel festgelegt sind, stellt sich der Parameter als entscheiden-
de Variable zur Einstellung einer koordinierten Bewegung dar. Gewissermaßen kann 
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im Rahmen der teilweise vordefinierten Bewegung (Hüfte, Schulter, Ellbogen) von 
einer optimalen Anfangsaktivierung bzw. -kraft gesprochen werden.  
 
    
 
Abb. 47. Ersatzmuskelkraft     Kniewinkel und vertikale Absprunggeschwindigkeit bei Variation von 
        für einen Sprung ohne Sprunggelenkeinsatz des Sportlers E:         = 0,01 s (11 %, 
gepunktete Linie,         = 0,03 s (29 %, gestrichelte Linie),         = 0,05 s (44 %, durch-
gezogene Linie, Werte für         < 0,01 s führten zu keiner maßgeblichen Veränderung ge-
genüber         = 0,01 s 
Nachdem die Ergebnisse der Vorwärtssimulation für den Sportler E weitestgehend 
die Richtigkeit des bisherigen Vorgehens bestätigen konnten, sind Vergleiche aus-
gewählter kinematischer Parameter zwischen inverser Simulation (Beinpresse) und 
Vorwärtssimulation (Sprung) gerechtfertigt. Dieser Vergleich geht der Frage nach, ob 
die angewandte isokinetische Versuchsmethodik das Spektrum der Muskelkinematik 
eines Strecksprungs zu erzeugen vermag. Zu diesem Zweck sind nachfolgend Knie-
winkel, Kniewinkelgeschwindigkeit (     ) und Kontraktionsgeschwindigkeit     bei-
der Bewegungen des Sportler E dargestellt. Dem Vergleich liegen der beste Versuch 
eines Strecksprungs ohne Sprunggelenkeinsatz und der beste Versuch der 
höchstmöglichen isokinetischen Geschwindigkeitsstufe des Widerlagers (  = 1,2 m/s) 
zugrunde. In Abb. 48 ist der Kniewinkel-Zeit-Verlauf dargestellt, der zunächst keine 
deutlichen Unterschiede offenbart. 
 
  
Abb. 48. Kniewinkel im Vergleich zwischen isokinetischem Test (  = 1,2 m/s) und Strecksprung ohne 
Sprunggelenkeinsatz für den Sportler E 
Erst die Darstellung der abgeleiteten Größen über dem Kniewinkel gestattet eine ge-
nauere Analyse (Abb. 49). Für einen Kniewinkelbereich von 110-150° zeigen sich 
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erwartungsgemäß höhere Geschwindigkeiten (     ) für den Strecksprung. Interes-
santerweise werden die höheren maximalen Kontraktionsgeschwindigkeiten an der 
Beinpresse erzielt. Diese Aussagen sind jedoch von den Segmentlängen (Ober-
schenkel, Unterschenkel) des untersuchten Sportlers abhängig. So werden sich bei 
besonders großen Sportlern die Kontraktionsgeschwindigkeiten an der Beinpresse 
verringern und sich gegebenenfalls die Verhältnisse umkehren. 
 
  
Abb. 49. Kniewinkelgeschwindigkeit (links) und Kontraktionsgeschwindigkeit (rechts) des Ersatzmus-
kels „Kniestrecker“ im Vergleich zwischen isokinetischem Test an der Beinpresse 
(  = 1,2 m/s) und einem Strecksprung ohne Sprunggelenkeinsatz für den Sportler E 
Festzuhalten gilt, dass grundsätzlich die bei einem Strecksprung auftretenden Kont-
raktionsgeschwindigkeiten auch mit der Beinpresse erzeugt werden können, jedoch 
erst in einem Bereich größerer Kniewinkel. Ursache hierfür ist jedoch die Steuerung 
der Beinkette über den Schlittenweg, der aufgrund der konstanten Geschwindigkeit 
linear ansteigt, was sich auch im stetig steigenden Kniewinkel-Zeit-Verlauf (Abb. 48) 
widerspiegelt. Die im Kapitel 5 vorgestellte Geometriefunktion führt daher zwangsläu-
fig zu dem in Abb. 49 (rechts) dargestellten Verlauf der Kontraktionsgeschwindigkeit, 
mit hohen Geschwindigkeiten in der Endphase der Streckung. In Bereichen größerer, 
maßgeblicher Krafteinsätze bis zu einem Kniewinkel von 150° liegt die Kontraktions-
geschwindigkeit deutlich unter der des Strecksprungs. Abb. 50 veranschaulicht die 
Verhältnisse in der Darstellung der dreidimensionalen Kraftfunktion. Es wird deutlich, 
dass beim Strecksprung bei gleichen Muskellängen (entspricht gleichen Kniewinkeln) 




Ergebnisse der Simulationen 79 
  
Abb. 50. Modellfunktion der geschwindigkeits- und längenabhängigen Kraft des Ersatzmuskels „Knie-
strecker“ mit Messpunkten von vier Geschwindigkeitsstufen für den Sportler E; Parameter: 
  = 3868 N;   = 0,45 m/s;   = 4277 W;      = 0,28 m;   = 0,07 m;      = 5636 N. Die 
Messpunktverläufe des Strecksprungs sind violett dargestellt. 
Zur Vervollständigung werden nachfolgend die Ergebnisse der Simulationen für den 
Sportler F vorgestellt (Abb. 51). Es ist deutlich zu erkennen, dass mit den erhobenen 
Modelleingangsgrößen eine deutlich schlechtere Annäherung an die Versuchsdaten, 
verglichen mit dem Sportler E, erzielt werden konnte.  
 
       
    
Abb. 51. Simulationsergebnisse des Strecksprungs ohne Sprunggelenkeinsatz für Sportler F; Para-
meter:   = 227 N;   = 0,15 m/s;   = 636 W;      = 0,22 m;   = 0,03 m;      = 4013 N; 
        = 0,15 s (entspricht 82 % Anfangsaktivierung) 
Neben den geringen Abweichungen in den Gelenkwinkelverläufen werden große Un-
terschiede im Geschwindigkeitsverlauf des KSP und dem Verlauf der Bodenreak-
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tionskraft deutlich. Mit dem Modell konnte eine Sprunghöhe von 32 cm 
(      = 2,50 m/s) berechnet werden, die im Bereich der gemessenen Sprunghöhe 
von 35 cm liegt (      = 2,65 m/s). Die maximale Geschwindigkeit tritt jedoch zeit-
lich eher auf, sodass die Koordination der Antriebe nicht treffend widergespiegelt 
wird.  
Weiterhin ist anzumerken, dass aufgrund der ungünstigen Hebelverhältnisse bei ge-
ringem Kniewinkel zu Beginn, eine Anpassung der Patellarsehnenlänge vorgenom-
men werden musste, um eine erfolgreiche Simulationsrechnung mit dem Ergebnis 
einer Kniestreckung durchführen zu können. Durch die Verlängerung der Sehne von 
0,06 auf 0,0725 m wurde der innere Hebelarm     besonders im Bereich bis 120° 
deutlich vergrößert (Abb. 52). Eine Erhöhung der Anfangsaktivierung führte nicht 
zum Erfolg.  
 
    
Abb. 52. Innerer Hebelarm des Ersatzmuskels für die Kniestreckung, in Abhängigkeit des Kniewinkels 
für unterschiedliche Patellarsehnenlängen      für den Sportler E 
8.2.2 Strecksprung mit Sprunggelenkeinsatz 
Bei der Simulation des Strecksprungs mit Sprunggelenkeinsatz erhöht sich die Kom-
plexität des kraftgesteuerten Modells um weitere Antriebselemente. Durch den mög-
lichen Energietransport vom Knie- zum Sprunggelenk sind nun zwei Gelenke mit den 
darüberliegenden Gelenkantrieben zu koordinieren. Nach dem erfolgreichen Nach-
weis der Koordination des muskelkraftgetriebenen Kniegelenks mit weiteren Gelen-
ken, ist die Ansteuerung des zweigelenkigen Ersatzmuskels „Fußstrecker“ 
(M. gastrocnemius), der hier als elastisches Federelement modelliert wurde, zu reali-
sieren. Dem Ansatz einer möglichst einfachen Modellstruktur mit wenigen Parame-
tern folgend, sind einzig die Steifigkeit, das Einschaltverhalten und der Einschaltzeit-
punkt unbekannt und müssen bestimmt werden. Für das Einschaltverhalten wurde 
die im Kapitel 5 beschriebene Haversine-Funktion mit dem Erreichen der vollen Steif-
igkeit nach 0,2 s unterstellt. Dies bildet in etwa das Aktivierungsverhalten des Knie-
streckers ab und gewährleistet einen allmählichen Anstieg der Steifigkeit, unmittelbar 
nach dem Einschalten. Die optimale Steifigkeit und der Einschaltzeitpunkt wurden 
durch Variationsrechnungen für den simulierten Sprung bestimmt. Zur Modellierung 
des Anfangszustands wurde der Parameter         = 0,075 s für diesen Sprung neu 
bestimmt. 
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Im Folgenden werden die Ergebnisse für den besten Sprung des Sportlers E präsen-
tiert. Den Darstellungen liegt eine Steifigkeit (   ) des Ersatzmuskels „Fußstrecker“ 
von 300 kN/m und ein Einschaltzeitpunkt (      ) von 100° Kniewinkel zugrunde. Als 
Kriterium für optimale Parameter wurde die maximale vertikale KSP-Geschwindigkeit 
gewählt.  
Abb. 53 zeigt die Gelenkwinkelverläufe im Vergleich zwischen Versuch und Simulati-
on. Sowohl für das Kniegelenk als auch für das Sprunggelenk werden Abweichungen 
deutlich. 
 
     
Abb. 53. Gelenkwinkelverläufe des Strecksprungs mit Sprunggelenkeinsatz des Sportlers E; Parame-
ter:   = 3868 N;   = 0,45 m/s;   = 4277 W;      = 0,28 m;   = 0,07 m;      = 5636 N; 
        = 0,075 s (entspricht 58 % Anfangsaktivierung);     = 300 kN/m;        = 100° (Ver-
such – durchgezogen, Simulation – gestrichelt) 
Die vereinfachte Modellierung des Sprunggelenkantriebs hat auch für den Verlauf 
der vertikalen KSP-Geschwindigkeit und den daraus abgeleiteten Bodenreaktions-
kräften Folgen. Die Sprunghöhe wurde mit 47 cm berechnet (      = 3,03 m/s). Im 
Versuch wurden 49 cm erreicht (      = 3,10 m/s). Die Maxima der Geschwindigkei-
ten liegen zeitlich nah beieinander (Abb. 54). 
 
       
Abb. 54. Vertikale KSP-Geschwindigkeit (links) und vertikale Bodenreaktionskraft (rechts) des Streck-
sprungs mit Sprunggelenkeinsatz für den Sportler E; Parameter:   = 3868 N;   = 0,45 m/s; 
  = 4277 W;      = 0,28 m;   = 0,07 m;      = 5636 N;         = 0,075 s (entspricht 58 % 
Anfangsaktivierung);     = 300 kN/m;        = 100° 
Die folgenden Verläufe (Abb. 55) zeigen Lösungswege bei der Suche nach den op-
timalen Parametern für den Ersatzmuskel „Fußstrecker“ und dienen der Verdeutli-
chung des Einflusses dieser Parameter (    = Federkonstante des Ersatzmuskels, 
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       = Startkniewinkel für Steifigkeitszunahme von    ). Die geringeren Geschwin-
digkeiten des KSP zwischen   = 0,2 und 0,3 s bei den Varianten V1 und V3 lassen 
das Fehlen des Beitrags des eingelenkigen M. soleus vermuten.  
 
 
Abb. 55. Vertikale KSP-Geschwindigkeit und Sprunggelenkwinkel des Strecksprungs mit Sprungge-
lenkeinsatz des Sportler E; Parameter:   = 3868 N;   = 0,45 m/s;   = 4277 W;      = 0,28 m; 
  = 0,07 m;      = 5636 N;         = 0,075 s (entspricht 58 % Anfangsaktivierung), Sim 
V1:     = 300 kN/m,        = 100°; Sim V2:     = 150 kN/m,       = 75°; Sim V3:     = 
400 kN/m,       = 100° 
8.3 Kritik zum methodischen Vorgehen 
Die Belastbarkeit der vorgestellten Ergebnisse und daraus gezogener Schlussfolge-
rungen hängt entscheidend von der methodischen Mängeln und Fehlerquellen ab, 
die im Folgenden kritisch reflektiert werden. 
Die Fähigkeit des Probanden, die kniestreckende Muskulatur in einen maximalen 
Spannungszustand zu versetzen, ist für diese Arbeit grundlegend. Die Annahmen für 
die Muskelmodelle basieren auf diesem Zustand eines maximal innervierten Muskels 
sowohl bei den Untersuchungen an der Beinpresse als auch bei der Sprungkraftun-
tersuchung. Die Wahl der Probanden der Voruntersuchung fiel aus diesem Grund auf 
bewegungserfahrene Sportstudenten mit teilweise leistungssportlichem Hintergrund. 
Aus der Beobachtung der Tests und der geringen Streuung der Kraftverläufe, als 
Ausdruck eines gleichbleibenden Motivationsniveaus, kann von der Einhaltung dieser 
Randbedingung ausgegangen werden. Gleiches gilt für die Untersuchung mit den 
Kadersportlern. Hierbei traten jedoch bei einigen Sportlern der Sportart Schwimmen 
Mängel bei der Ausführung der Strecksprünge zutage. Weiterhin kann nicht ausge-
schlossen werden, dass ein gewisser Gewöhnungs- bzw. Übungseffekt bei den 
Tests an der Beinpresse zu veränderten Krafteinsätzen der letzten Geschwindig-
keitsstufen und damit veränderten berechneten Muskelparametern führen kann. 
Bei der Erhebung kinemetrischer Daten mittels Videobildanalyse können Fehler al-
lein durch die Diskretisierung des realen Bilds in ein Pixelbild entstehen, da sich die 
auswertende Person für diesen oder jenen Pixel zu entscheiden hat. Bei der verwen-
deten Bildauflösung betrug der Fehler bei den Analysen 3-4 mm/Pixel. Weiterhin 
werden bei der Videobildanalyse Gelenkpunkte festgelegt die, von der Haut verbor-
gen, nur schwerlich, auch von erfahrenen Auswertern, verortet werden können. Eine 
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Unterstützung erhält die auswertende Person durch zusätzliche Marker am Proban-
den, die größere Auswertefehler an Körperpunkten mit geringer Hautverschiebung, 
wie hier geschehen, verhindern helfen. Geht man von einer konstanten Segmentlän-
ge aus und betrachtet den Mittelwert des euklidischen Abstands zweier Marker (z. B. 
Knöchel und Knie) im Auswertintervall als reale Segmentlänge, so betragen die auf-
getretenen Standardabweichungen von diesem Wert ≤ 0,01 m. Im Falle des ungüns-
tigsten Eintreffens dieser Abweichung und der kleinsten gemessenen Unterschenkel-
länge von 0,38 m beim Sportler C beträgt die Winkeländerung des betrachteten 
Segments 3°, was als hinnehmbar eingeschätzt wird. 
Weitaus sensiblere Größen im Prozess der Informationsverarbeitung und Generie-
rung von Berechnungsgrößen stellen die Hebelarme der äußeren und inneren Kraft 
dar. Durch die Tatsache, dass diese Größen im Rahmen der hier angewandten Me-
thodik nicht exakt bestimmt werden, bildet die inverse Dynamik mit der Übersetzung 
von äußeren in innere Kräfte eine fehleranfällige Schnittstelle. Zum einen birgt die 
Festlegung des Angriffspunkts der Kraftresultierenden an der Ferse des Sportlers ei-
nen Fehler, der in der Größenordnung von 2 cm erwartet werden kann (vgl. Abb. 
37b). Der Kraftangriffspunkt wird im Zuge der Videoanalyse in der Mitte der Berüh-
rungsfläche zwischen Ferse und Kraftsensor festgelegt. Weiterhin wurde das Knie-
modell nach Roemer (2006) in dieser Arbeit nicht individuell skaliert. Um die Größen-
ordnung des begangenen Fehlers abschätzen zu können, wurden ausgehend von 
einem Beispielversuch an der Beinpresse (  = 0,75 m/s) die Auswirkungen von Fehl-
annahmen auf die Ergebnisgröße Ersatzmuskelkraft ermittlelt. Dabei wurden sowohl 
der Hebelarm der äußeren Last (LH) als auch der Hebelarm der Muskelkraft (MH) um 
jeweils 1 cm vergrößert (+) bzw. verkleinert (-). Die Ergebnisse der möglichen Feh-
lerkombinationen stellt Abb. 56 dar. 
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Abb. 56. Auswirkungen fehlerhaft bestimmter Last- (LH) und Muskelkrafthebel (MH) bei Variation der 
Hebelarme um ± 1 cm und Kombination beider Fehler auf die Ersatzmuskelkraft (oben) und 
auf den Quotienten der fehlerhaften Kraft und Originalkraft (unten). Beispielversuch an der 
Beinpresse (Original,   = 0,75 m/s). 
Es ist offensichtlich, dass die Berechnung der Ersatzmuskelkraft hinsichtlich eines 
Fehlers in der Annahme des Muskelkrafthebels am stärksten variiert. Die Abwei-
chungen zum Vergleichskraftverlauf betragen hier bezüglich der Maximalkraft zu Be-
ginn der Bewegung bis zu 180 % und hinsichtlich der maximalen Leistung (Annah-
me:         = 30 % der isometrischen Maximalkraft;     ~ 0,22 m/s) bis ca. 40 %. 
Die Abweichungen infolge des fehlerhaften Lasthebels treten zum Ende der Bewe-
gung ebenfalls deutlich zutage (bis zu 60 %). In diesem Licht erscheint die realisti-
sche Berechnung von Muskelkräften ohne Kenntnis des individuellen inneren Mus-
kelkrafthebels unmöglich. An dieser Stelle können zukünftige belastbare interindivi-
duelle Vergleiche bereits ausgeschlossen werden. Es bleibt ein Instrumentarium, 
dass, schon allein aus weiteren Annahmen heraus (Ersatzmuskel, Kontraktionsdy-
namik) in sich fehlerhaft, doch konsistent für jeden Sportler ist, einschließlich der 
vorwärtsdynamischen Simulationen. Verbesserungen verspricht die Individualisie-
rung der Kniegelenkkinematik, die für die realistische Berechnung der Muskelkräfte 
von zentraler Bedeutung ist.
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9 Diskussion und Ausblick 
Zur Berechnung der Muskelparameter 
Mit der Berechnung der Muskelparameter wurden zwei Ziele verfolgt. Zum einen 
können die Parameter der Trainingssteuerung dienen, in dem sie die Veränderung 
von Muskeleigenschaften quantifizieren und somit die Wirksamkeit von Trainings-
übungen belegen. Zum anderen beschreiben Muskelparameter als Modelleingangs-
größen das Kontraktionsverhalten in Simulationen, wodurch sportliche Bewegungen 
z. B. hinsichtlich der Koordination der Teilkörperimpulse individuell optimiert werden 
können. In beiden Fällen kennzeichnen sie die individuell limitierte Antriebsleistung 
des Kniegelenks in schnellkräftigen Beinstreckbewegungen aus energetischer Sicht 
(Kapitel 2.1). 
In dieser Arbeit wurde ein Modell vorgestellt, mit dem Muskelparameter für einen 
kniestreckenden Ersatzmuskel individuell aus Krafteinsätzen von Testübungen be-
rechnet werden konnten. Dabei wurde dem Kontraktionsverhalten des Ersatzmuskels 
eine Muskelmodellfunktion unterstellt, in der die Kraft Abhängige der zwei Variablen 
Kontraktionsgeschwindigkeit und Muskellänge ist. Die individuelle Charakteristik der 
Kraftfunktion wird dabei durch die freien Parameter definiert.  
Die Anpassung einer Modellfunktion an Messwertverläufe mit freien Parametern 
(Muskelparametern) stellt prinzipiell und gerade durch die heute verfügbaren Opti-
mierungsalgorithmen kein Problem dar. Vor dem Hintergrund der eingangs skizzier-
ten Problemstellung jedoch sind diese freien Parameter der Trainingswissenschaft 
nur dann von Nutzen, wenn eine zuverlässige Interpretation möglich ist. Bei der Vali-
dierung eines theoretischen Modells, wie der Muskelkraftfunktion mit fehlerbehafte-
ten Eingangsdaten oder mit einem ungenau modellierten Problem (z. B. Kniemodell), 
verschwimmt die ursprüngliche Bedeutung der Parameter, die dann Fehler ausglei-
chen. Die Interpretation der Parameter, die ursprünglich physikalische Größen in 
Funktionen verknüpfen, birgt dann ebenfalls Fehler. Die Frage ist: wie viel Aussage-
kraft enthalten die berechneten Parameter bezüglich der im Modell beschriebenen 
Phänomene? Um diesem Problem zu begegnen und um die Aussagekraft der Para-
meter möglichst sicher zu stellen, wurde bei der Entwicklung des Diagnoseinstru-
mentariums zumindest einigen wesentlichen Aspekten Rechnung getragen, die im 
Folgenden diskutiert werden. 
In einer vorgelagerten Untersuchung konnte gezeigt werden, dass die unmittelbare 
Zuweisung äußerlich messbarer Fersenkräfte auf einen kniestreckenden Ersatzmus-
kel zulässig ist. Die von vielen Autoren (u. a. Gregoire et al., 1984; Bernauer, 2011; 
Hahn, Olvermann, Richtberg, Seiberl & Schwirtz, 2011) belegte mögliche Einspei-
sung kniebeugender Kräfte durch den aktivierten M. gastrocnemius kann durch die 
Einleitung der Kräfte an der Ferse, gemäß der Sust´schen Vorgehensweise, ausge-
schlossen werden. Die berechneten Ersatzmuskelkräfte des Kniestreckers sind somit 
realistischer. Bei einem vollflächigen Fußaufsatz wäre der Anteil des M. gastro-
cnemius an der Haltearbeit schwerlich bestimmbar. Bei einer Einleitung der Kraft am 
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Fußballen würde möglicherweise das Fußgelenk die äußerlich einleitbare Kraft limi-
tieren und sich ebenfalls der Anteil des M. gastrocnemius nicht abschätzen lassen.  
Ein weiterer wesentlicher Aspekt, den es zu beachten galt, war die Kniegelenkkine-
matik. Wie Roemer (2005) zeigen konnte, hat die Modellierung des Roll-Gleit-
Mechanismus im Kniegelenk große Auswirkung auf die Kinematik der knieüberspan-
nenden Muskeln, z. B. gegenüber der Modellierung eines einfachen Scharnierge-
lenks mit fester Drehachse. Das Modell von Roemer konnte für diese Arbeit genutzt 
und somit der Roll-Gleit-Mechanismus für ein Standardknie in den Modellen abgebil-
det werden. Mit der Anknüpfung des Ersatzmuskels und der Modellierung der Patel-
larkinematik wurden Elemente implementiert, die auf die Hebelwirkung des Kniestre-
ckers großen Einfluss haben. So ließ sich die Bahn, auf der sich die Patella bewegt, 
derart definieren, dass der Muskelhebelarm-Kniewinkel-Verlauf mit Arbeiten der Lite-
ratur qualitativ gut übereinstimmte. Die individuelle absolute Größe des Hebelarms 
als „Faktor“ im Momentengleichgewicht spielt jedoch bei der Berechnung der Mus-
kelkräfte eine entscheidende Rolle. In einer Sensitivitätsuntersuchung (Kap. 8.3) 
konnte der große Einfluss des inneren Hebelarms des Ersatzmuskels auf die be-
rechneten Ersatzmuskelkräfte nachgewiesen werden. Dies ist nur folgerichtig, da 
kleine absolute Fehler von ± 1 cm im Verhältnis zu Werten in ähnlicher Größenord-
nung große Auswirkungen haben. Das bedeutet, dass die berechneten Ersatzmus-
kelkräfte und -leistungen von Sportlern mit real kleinerem Hebelarm als dem des 
Standardknies unterschätzt wurden.  
Eine fehlerhafte Abbildung der Gelenkkinematik äußert sich weiterhin in der Geomet-
riefunktion und wirkt sich daher auf die Kontraktionsgeschwindigkeit des Muskels 
aus. Dies hat ebenfalls Einfluss auf die Aussagekraft  der berechneten Parameter. 
Leider konnte in dieser Arbeit keine Methode zur individuellen Skalierung des Knie-
modells entwickelt werden. Für die zukünftige Nutzung des Instrumentariums ist die-
se Entwicklung jedoch notwendig.  
Nach diesen Betrachtungen schließen sich interindividuelle Vergleiche der berechne-
ten Parameter aus. Jedoch konnte zumindest die Rangfolge der Sprunghöhen des 
untersuchten Sportlerkollektivs mit der Rangfolge der berechneten mechanischen 
Leistung annähernd vorhergesagt werden. Daher werden die Messwerterfassung 
und weiteren Schritte der Informationsverarbeitung als hinreichend zuverlässig ein-
geschätzt, um das Instrumentarium durchaus zur Beobachtung der Muskelparameter 
eines Sportlers im Verlauf des Trainings- und Wettkampfjahrs zu nutzen. An dieser  
Stelle soll darauf hingewiesen werden, dass durch die Einbeziehung der Kraft-
Längen-Relation, die Berechnung der maximalen Leistung aus den Hill´schen Para-
metern nur für die Annahme einer optimalen Muskellänge (Scheitellinie der dreidi-
mensionalen Kraftfunktion) Gültigkeit besitzt und somit durch Extrapolation aus dem 
untersuchten Arbeitsbereich der Tests ermittelt wurde. Durch die Einbeziehung wei-
terer Arbeitspunkte z. B. aus einem isometrischen Test oder einem Strecksprung 
(hohe Geschwindigkeit) kann die Zuverlässigkeit der Parameter zukünftig verbessert 
werden.  
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Im Folgenden sollen noch einige zusammenfassende Aussagen zu den Untersu-
chungen und der Berechnung der Muskelparameter getroffen werden:  
Mit dem entwickelten Geometriemodell ließ sich eine neue Betrachtungsebene der 
Bewegungsstruktur erschließen und die Kinematik der kniestreckenden Muskulatur 
beschreiben, die die Energiebereitstellung limitiert. Die sich daran anschließende ge-
schlossene Berechnung von individuellen Muskelparametern mit Eingangsdaten aus 
isokinetischen Tests ist unter Verwendung eines Produktansatzes (Kraft-
Geschwindigkeit-Länge-Funktion) möglich. Dabei erwiesen sich das gewählte Test-
verfahren (mehrgelenkige Beinkette, untersuchte Winkelbereiche, Geschwindigkeiten) 
und die daraus generierten Datensätze der Kaderathleten als geeignet, die Charakte-
ristik der erwarteten Kraftfunktion abzubilden – wobei drei Geschwindigkeitsstufen 
(0,3 – 0,75 – 1,2 m/s) als ausreichend angesehen werden. 
Die Trägheit der beschleunigten Segmente der Beinkette hat einen Einfluss von 
< 5 % auf die berechneten Gelenkmomente und kann bei den verwendeten Ge-
schwindigkeiten (  = 1,2 m/s) vernachlässigt werden.  
Die Berechnung von Parametern ist gegenüber dem gewählten Anpassungsbereich 
sensitiv. Mit Daten die Kniewinkeln von 110-160° zugeordnet werden konnten, ge-
lang die Berechnung plausibler Parametersätze für die Sportler. 
Die Berechnung von individuellen Muskelparametern erfolgt für die kniestreckende 
Muskulatur, einschließlich des nicht messbaren Anteils eines aktivierten M. rectus 
femoris. Theoretisch beeinflusst somit auch der Antrieb aus dem Hüftgelenk die be-
rechneten Parameter. Dies muss und soll in Kauf genommen werden und steht doch 
im Gegensatz zum Sust´schen Modell, das planmäßig Kräfte der gesamten hüftstre-
ckenden Muskulatur (M. gluteus maximus) mit erfasst und dem Kniestrecker zuweist. 
Dies ist konzeptionell so angelegt, da man dort die lineare Abstandsänderung zwi-
schen Fuß- und Hüftgelenk betrachtet, die durch die Kontraktion eines „Muskels“ 
geleistet wird und Aussagen zum Gesamtantrieb „Knie-Hüft-Streckung“ abgeleitet 
werden. Bei einer Kontraktion dieses Muskels in einer Gliederkette mit mehreren An-
trieben bestünde hingegen die Gefahr, den Kniestrecker zu überschätzen. Durch die 
hier angewandte, weitestgehend isolierte Diagnose der kniestreckenden Muskulatur 
ist die Bewegungssimulation der gesamten Gliederkette theoretisch möglich. Dies 
gestattet die Technikoptimierung mit „Leistungsschwelle“ für Absprünge im Schwim-
men und Skispringen. 
Zu vorwärtsdynamischen Simulationen 
Eine Möglichkeit die Aussagekraft der berechneten Parameter zu beurteilen, wurde 
anhand des Rangfolgenvergleichs der mit der Sprunghöhe korrelierenden mechani-
schen Muskelleistung bereits diskutiert. Da der Anteil der Kniestreckung an der 
Sprunghöhe auf ca. 60 % geschätzt wird (vgl. Luthanen & Komi, 1978), ist diese Prü-
fung allein unzureichend. Besser kann die Güte der Parameter am dynamischen 
Verhalten des Ersatzmuskels in einem Gliederkettenmodell abgeschätzt werden. 
Bewirken die Parameter dort eine muskelkraftgetriebene Kniestreckung, die sich 
harmonisch in die Dynamik des Gesamtsystems einordnet und plausible Ergebnis-
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größen eines Strecksprungs hervorbringt, so lässt sich die Güte der Parameter auf 
einer höheren Stufe beurteilen.  
Dementsprechend wurde in dieser Arbeit ein Simulationsmodell für Strecksprünge im 
Mehrkörpersimulationssystem alaska aufgebaut. In einem um den Sprunggelenkan-
trieb reduzierten Modell wurden zunächst Sprünge ohne Sprunggelenkeinsatz simu-
liert, um einer Verfälschung der Ergebnisse durch das Sprunggelenk vorzubeugen 
und so das isolierte Kontraktionsverhalten des Ersatzmuskels deutlich herauszustel-
len.  
Die Kontraktion des Ersatzmuskels unter Wirkung von Beschleunigungskräften aus 
den Gelenkantrieben der Gliederkette (Schulter, Ellbogen und Hüfte) führte zur guten 
Übereinstimmung von Simulation und Versuch. Für einen Sportler ließ sich neben 
der exakten Berechnung des Kniewinkelverlaufs selbst die Sprunghöhe bis auf 1 cm 
genau vorhersagen. Dies kann auf ein gutes Gliederkettenmodell und konsistente 
Eingangsgrößen hinweisen. Als weitere Aussage lässt sich formulieren, dass die 
Übertragung der aus isokinetischen Tests berechneten Parameter auf ein vorwärts-
dynamisches Muskel-Skelett-Modell am Beispiel von zwei Sportlern demonstriert 
werden konnte. Dies ist erwähnenswert, da sich anhand von Kraftwirkungen synthe-
tischer Bewegungen Parameter berechnen lassen, mit denen beliebige konzentri-
sche Kontraktionen simuliert werden können. 
Es konnte gezeigt werden, dass mit den berechneten Parametern koordinierte 
Sprungbewegungen der gesamten Gliederkette simuliert werden können. Wobei im 
Modell keine Koordination im Sinne einer intelligenten Steuerung der Muskelaktivität 
vorgesehen ist. Vielmehr sprechen die Ergebnisse dafür, dass das entwickelte Mus-
kel-Skelett-Modell wesentliche Mechanismen der Muskelkontraktion und Kinematik 
mit den der Literatur entnommenen Ansätzen abbildet. Die Eignung der Parameter 
zur Simulation schnellkräftiger Muskelkontraktionen könnte auf deren Aussagekraft 
hinweisen. Nach wie vor besteht jedoch noch eine weitere Möglichkeit der Interpreta-
tion: Die Tatsache, dass an einem fehlerhaften Modell (z. B. innerer Hebelarm) feh-
lerhafte Parameter berechnet wurden, die wiederum am gleichen fehlerhaften Modell 
zu richtigen Ergebnissen führen, lässt eine abschließende Aussage zur Güte der Pa-
rameter nicht zu. Die wiederholte Betrachtung der erfolgreichen Rangfolgenprognose 
zeigt, dass die Parameter ein gewisses Maß an Aussagekraft besitzen. Interindivi-
duelle Vergleiche sind trotz erfolgreicher Prüfung am vorwärtsdynamischen Modell 
auszuschließen.  
Nach den erfolgreichen Simulationen von Strecksprüngen ohne Sprunggelenkeinsatz 
wurde das Modell um ein elastisches Federelement als zweigelenkiger Wadenmus-
kel erweitert. Ausgehend von einem plausiblen Kniegelenkantrieb sollte dieser nun 
Knie- und Fußstreckung leisten und dabei das Prinzip des proximal-distalen Energie-
transports zwischen den Gelenken durch zweigelenkige Muskeln Anwendung finden. 
Mit dem Modell konnten wiederholt koordinierte Strecksprungbewegungen simuliert 
werden. Dazu waren jedoch weitere freie Parameter zu bestimmen. In einem Opti-
mierungsprozess wurde die Steifigkeit des Federelements und der Einschaltzeit-
punkt, der Moment des Beginns der Steifigkeitszunahme im Federelement, so be-
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stimmt, dass die beobachteten Sprunghöhen berechnet werden konnten. Prinzipiell, 
so haben es die Simulationen gezeigt, könnten demnach ohne weiteren Energieein-
trag durch die Wadenmuskulatur dieselben Sprunghöhen erzielt werden, was die Ef-
fektivität des Einsatzes zweigelenkiger Muskeln belegt. Die Simulationen offenbarten 
jedoch auch größere Unterschiede im Zeitverlauf des Fußgelenkwinkels im Vergleich 
zum realen Versuch. Es lässt sich vermuten, dass diese Unterschiede durch das 
Fehlen des M. soleus im Modell hervorgerufen werden. So wiesen Bobbert et al. 
(1986a) in ihrer Arbeit einen vergleichbaren und Pandy et al. (1990) sogar einen hö-
heren Beitrag des M. soleus gegenüber dem M. gastrocnemius an der Gelenkarbeit 
bei Strecksprüngen aus.  
Aber auch aus anderer Perspektive ist der Beitrag des M. soleus erforderlich. Die 
zielgerichtete und zuverlässige Steuerung des KSP auf einer vertikalen Bahn bei ei-
nem Strecksprung bedeutet eine große Herausforderung für die intermuskuläre Ko-
ordination (Voigt et al., 1995). Insofern kann mit dem stark vereinfachten Modell le-
diglich der Sonderfall eines vertikalen Strecksprungs abgebildet werden, unter der 
Bedingung der Lagerung des gesamten Fußes bis zum Einschalten des elastischen 
Federelements (s. Abb. 5). Die Kraftwirkung im Fußgelenk folgt nach dem Einschal-
ten einem einfachen Federgesetz. Für einen anderen Fall, z. B. des Absprungs vom 
Ballen wie beim Startsprung im Sportschwimmen oder Wasserspringen wäre das 
Modell ungeeignet. Eine phasenweise Fixierung des Fußgelenks und Koordination 
der Gesamtbewegung gelingt dann nur durch die Modellierung eines Gelenkan-
schlags oder des M. soleus. 
Ausblick 
Wie die Diskussion gezeigt hat, liegt ein Instrumentarium vor, mit dem für die Trai-
ningswissenschaft maßgebliche Größen zur Kennzeichnung des Leistungszustands 
von Sportlern generiert werden können. Um die Aussagekraft der berechneten Mus-
kelparameter weiter zu erhöhen, sind in Zukunft Verbesserungen bei der Abbildung 
der individuellen Kniegelenkkinematik (Skalierung) erforderlich, deren großer Einfluss 
auf die Parametergüte die Methodenkritik und auch die Diskussion offenbart hat. Ist 
dies geschehen, können, wie vorgeschlagen (Kapitel 8.1.5), weiterführende Interpre-
tationen der Muskelparameter erfolgen. Zum Beispiel hinsichtlich der Untersuchung 
der Bewegungsstruktur von Trainingsübungen mit der Möglichkeit, optimale bzw. de-
fizitär ausgebildete Arbeitsbereiche (Winkelstellung) und Arbeitsgeschwindigkeiten 
(Trainingslast) der Muskulatur zu benennen. Nicht zuletzt muss hier die Nutzbar-
machung des Instrumentariums zum Routinewerkzeug durch weitere Automatisie-
rung der Prozesskette der Informationsverarbeitung vorangetrieben werden. 
Als weiteres Arbeitsfeld ist die Fortentwicklung der Sprungmodelle bezüglich des 
Sprunggelenkeinsatzes zu sehen. Erste Simulationen haben die Modellierungsan-
sätze bestätigen können. Simulationen von Strecksprüngen unter Berücksichtigung 
der individuellen Leistungsschwelle sind prinzipiell möglich. Mit einem weiterentwi-
ckelten und an weiteren Sprüngen mittels Rangfolge geprüften Modell kann die Ent-
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wicklung individueller Technikvarianten (Schwimmen, Skispringen) angegangen wer-
den. Hier können mehrere Wege beschritten werden:  
(1)  Die Optimierung der sportlichen Technik unter Berücksichtigung des individuell 
limitierten Energieeintrags in die Antriebskette. Die berechneten Muskelparame-
ter gewährleisten hierbei für jegliche Arbeitsbedingungen die Vorhersage der 
Muskelkraft im kraftgesteuerten Modell. Unter Verwendung parametrisierter Glie-
derkettenbewegungen können so optimale Bewegungsmuster bzw. zumindest 
optimale Trends gefunden werden. 
(2)  Ausgehend von diesen oder beobachteten Bewegungsmustern können Auswir-
kungen veränderter Parameter bzw. sogar Auswirkungen von Training vorherge-
sagt und effektive Trainingswirkungsrichtungen vorgeschlagen werden. 
(3) Schließlich ist die Quantifizierung von Leistungsvoraussetzungen möglich die 
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Allgemeine Symbole 
  Zeit 
  Erdbeschleunigung 





BF M. biceps femoris (caput longum) 
GAM M. gastrocnemius medialis 
GAL M. gastrocnemius lateralis 
SOL M. soleus 
VAM M. vastus medialis 
VAL M. vastus lateralis 
SG Sprunggelenk (oberes) 
mSGE mit Sprunggelenkeinsatz 
oSGE 
 
ohne Sprunggelenkeinsatz  
(Absprung von einer Fersenunterstützung) 
 
Muskelmodellierung (Kapitel 2.3) 
    Kraft des Ersatzmuskels in N 
     isometrische Maximalkraft des Ersatzmuskels in N 
   Kraft des isolierten Muskels in N 
     isometrische Maximalkraft des isolierten Muskels in N 
        optimale Länge des Ersatzmuskels in m 
    Länge des Ersatzmuskels in m 
      optimale Muskellänge in m 
   kontraktiles Element des Hill-Type-Modells 
  äußere Last in N in Hill´scher Gleichung 
   Parallelelastisches Element des Hill-Type-Modells 
   serienelastisches Element des Hill-Type-Modells 
      Hill´sche Konstanten mit              
     
 
Kontraktionsgeschwindigkeit des isolierten Muskels in m/s in 
Hill´scher Gleichung 
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halber Längenbereich des Muskels in m in dem Kräfte im 
kontraktilen Element generiert werden können 
  Fiederungswinkel 
 
Muskel-Skelett-Modelle konzentrischer Beinstreckungen (Kapitel 2.5) 
     Geometriefunktion nach Sust 
  Abstand zwischen Hüfte und Sprunggelenk 
   isometrische Maximalkraft des Ersatzmuskels in N 
    Hill´sche Konstanten 
     Einschaltfunktion 
  Kniegelenkradius 
     
 
eingeschlossener Winkel zwischen Ersatzmuskel und der  
Horizontalen im Sust´schen Modell 
     Kniewinkel im Sust´schen Modell 
  bewegte Masse 
     Kraft der Beinkette im isometrischen Versuch an der Beinpresse 
        
 
maximale Kraft der Beinkette im isometrischen Versuch an der 
Beinpresse 
   Oberschenkellänge und Ersatzmuskellänge im Sust´schen Modell 
   Unterschenkellänge 
  freier Parameter der Einschaltfunktion 
FT Fast Twitch (Fasertyp der Muskelzelle) 
 
Methodisches Vorgehen (Kapitel 4) 
EMG Elektromyografie 
MVC maximal voluntary contraction (maximal willentliche Kontraktion) 
  Quotient aus Brems- und Beschleunigungskraftstoß 
  äußere Kraft am Widerlager 
      Hebelarm von   bezüglich des Momentandrehzentrums im Knie 
    Ersatzmuskelkraft 
    Hebelarm von     bezüglich des Momentandrehzentrums im Knie 
 
Modellbildung (Kapitel 5) 
MKS Mehrkörpersystem 
   virtuelle Verrückung 
    nach der Zeit abgeleitete virtuelle Verrückung 
  kinetische Energie 
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   generalisierten Kräfte 
    Massenmatrix 
     Coriolis- und Zentrifugalkräfte 
   äußeren Zwangsbedingungen (z. B. Lagerung) 
  Bewegungszustand (z. B. Gelenkwinkel) 
       Zeitableitungen des Bewegungszustands 
  äußere Kraft am Widerlager 
      Hebelarm von   bezüglich des Momentandrehzentrums im Knie 
    Ersatzmuskelkraft 
    Hebelarm von     bezüglich des Momentandrehzentrums im Knie 
    Kontraktionsgeschwindigkeit des Ersatzmuskels 
   Winkel eines Gelenks 
      Kniegelenkmoment 
       Hüftgelenkmoment 
    Steifigkeit des Ersatzmuskels M. gastrocnemius in kN/m 
   Zeitpunkt des Erreichens von     
   
 
Beginn der Steifigkeitszunahme des Ersatzmuskels  
M. gastrocnemius 
 
Ergebnisse der Voruntersuchung (Kapitel 6) 
  Signifikanzniveau 
      Kniewinkel 
   Kniewinkel in der Anfangslage 
     maximale Kraft (1D) an der Beinpresse 
     mittlere Kraft (1D) an der Beinpresse 
     maximale mechanische Leistung (1D) an der Beinpresse 
 
Ergebnisse der Hauptuntersuchung – Datenerhebung (Kapitel 7) 
   ,    Kräfte der Saggitalebene 
  Sprunghöhe 
 
Ergebnisse der Simulationen (Kapitel 8) 
   Rangkorrelationskoeffizient nach Spearman 
  freier Parameter der Einschaltfunktion 
        
 
Zeit zur Einstellung der Anfangsaktivierung innerhalb der 
Einschaltfunktion  
       maximale mechanische Leistung des Ersatzmuskels 
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       maximale isometrische Kraft des Ersatzmuskels 
        optimaler Kraftwert zugehörig zum maximalen Leistungswert 
       maximale Kontraktionsgeschwindigkeit des Ersatzmuskels 
        
 
optimaler Geschwindigkeitswert zugehörig zum maximalen 
Leistungswert 
      maximale vertikale Geschwindigkeit des KSP 
      vertikale Geschwindigkeit des KSP 
       Kniewinkelgeschwindigkeit 
     Patellarsehnenlänge 
       
 
Kniewinkel für das Einschalten des Ersatzmuskels  
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